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Lo studio delle patologie oncologiche, lo sviluppo di tecniche e strumenti che perme-
ttano una diagnosi precoce e una terapia mirata fanno parte della linea di ricerca
della Comunità Europea per migliorare la salute e il benessere della popolazione.
Per quanto riguarda l'Europa, nel 2006 è stato valutato che le neoplasie rappresen-
tassero la seconda causa principale di decesso prematuro dopo le malattie cardiache,
nel 2008 sono stati segnalati il 25% circa dei casi mondiali di tumori a fronte di una
popolazione che costituisce solo il 12% circa di quella globale, nel 2012 sono stati
registrati più di 3,4 milioni di nuovi casi (senza contare gli epiteliomi della cute),
quasi ugualmente distribuiti fra donne (47%) e uomini (53%), e oltre 1,7 milioni di
morti causati dal cancro [1]. Limitandosi alla sola regione Toscana (quasi 3.800.000
abitanti), si stima che nel 2010 siano stati registrati circa 25000 nuovi casi di tumore
(nell'età 0-84 anni) mentre sono state accertate 11500 morti avente un tumore come
causa. Sempre in Toscana, si ritiene che un uomo e una donna ogni due abbiano
una probabilità di sviluppare un cancro nell'arco della loro vita (0-84 anni) mentre
la probabilità di morire per tale causa interessa un uomo ogni tre e una donna ogni
sei, statistiche e dati completi al riguardo si possono trovare su [2].
Pertanto, sta diventando sempre più importante la necessità di registrare tutte
le informazioni (sia anagraﬁche che mediche del paziente) sui casi accertati per i
diversi tipi di tumore per poter tenere aggiornati i dati di incidenza e mortalità,
esse sono inoltre essenziali per la ricerca delle cause del cancro, per progettare e val-
utare i programmi di controllo (screening), per veriﬁcare l'eﬃcacia delle metodologie
terapeutiche utilizzate e anche per programmare le spese sanitarie. Le strutture im-
pegnate in tale compito sono i Registri Tumori raccolti nell'AIRTUM (Associazione
Italiana Registri TUMori) [3], attualmente in Italia sono attivi 43 registri che moni-
torizzano complessivamente 28 milioni di italiani, il 47% della popolazione residente.
L'AIRTUM ha attivato il progetto ITACAN [4] che presenta i principali indicatori
epidemiologici dei tumori più diﬀusi sulla base dei dati dei Registri Tumori Italiani
e attraverso il sito è possibile accedere liberamente ai dati raccolti.
Sebbene la chirurgia rappresenti la principale e più longeva tecnica utilizzata per
la cura di molti tipi di tumori e conduca a buoni risultati terapeutici nel caso in
cui non siano ancora sopraggiunte metastasi, più della metà dei pazienti ha ricevu-
to radioterapia durante il trattamento della malattia, inoltre allo stato attuale la
terza modalità terapeutica per importanza è la chemioterapia. Un'ulteriore tecnica,
che può accompagnare le tre precedenti, consiste nella brachiterapia (conosciuta an-
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che come radioterapia interna), essa prevede il posizionamento, tramite intervento
chirurgico, di una sorgente radioattiva all'interno o in prossimità della zona tumorale.
Il trattamento locale, chirurgico e radioterapico, è risultato essere eﬃcace in circa
il 40% dei casi (nel 15% la radioterapia è stata la principale tecnica impiegata), al
contrario la chemioterapia ha contribuito solamente alla remissione della malattia
in circa il 2% dei pazienti trattati e nel 10% dei casi ha prodotto un allungamento
della vita. A diﬀerenza di tutte le altre tecniche, la radioterapia ha il pregio di essere
molto meno invasiva e quindi decisamente meno traumatica per il paziente sia dal
punto di vista ﬁsico che mentale.
Informazioni utili sulla radioterapia si possono trovare sul sito dell'AIRO (Asso-
ciazione Italiana di Radioterapia Oncologica) [5].
1.2 Principi base della radioterapia
La radioterapia nasce dalla possibilità di produrre dei danni biologici ai volumi tu-
morali. Essa si basa, infatti, sull'interazione che la radiazione (intesa in questo
contesto sia come fotoni che come particelle cariche) ha con la materia e sugli even-
ti che ne conseguono: i fenomeni ﬁsici di ionizzazione si traducono in modiﬁche
chimiche e biochimiche della sostanza vivente con conseguenti alterazioni funzionali
e morfologiche che conducono al suddetto danno. Gli eﬀetti biologici provocati da
un irraggiamento sono conseguenza di un danno cellulare, in particolare a livello del
nucleo, per l'alterazione della struttura chimica degli acidi nucleici, il bersaglio più
sensibile è infatti il DNA in quanto è la struttura più complessa dell'intera cellula.
La successione di processi, che segue l'irraggiamento di un qualunque sistema bio-
logico, si caratterizza per la diversa scala dei tempi in cui essi avvengono e si possono
distinguere 4 fasi:
ﬁsica : avviene l'eﬀettiva interazione tra radiazione e materia, il tempo caratteristico
è di 10−20 ÷ 10−14 secondi;
ﬁsico-chimica : l'energia depositata si distribuisce fra gli atomi e molecole con
formazione dei radicali liberi, molecole fortemente instabili e reattive in grado
di attaccare molecole biologicamente importanti alterandone la struttura e le
proprietà, la scala temporale è dell'ordine di 10−12 ÷ 10−8 secondi;
chimica : è sicuramente la fase più importante in cui si determinano i danni bi-
ologici causati dalla radiazione, si rompono i legami chimici per eﬀetto della
ionizzazione e/o eccitazione (azione diretta) oppure per reazione dei radicali
liberi (azione indiretta), gli atomi e le molecole danneggiati interagiscono con
gli altri componenti cellulari modiﬁcandoli a loro volta, tale fase ha una durata
di secondi/ore, come ordine di grandezza;
biologica : raccoglie tutti i successivi processi, in essa avviene la manifestazione
clinica dell'eﬀetto biologico delle radiazioni che si veriﬁca sempre ad una certa
distanza temporale dall'esposizione (tempo di latenza), si distingue tra: eﬀetti
acuti, che si manifestano nell'arco di ore o giorni, ed eﬀetti tardivi, se appaiono
dopo mesi o anche anni.
Per valutare l'impatto che una certa radiazione ha su un sistema biologico si usa la
Dose Assorbita deﬁnita come l'energia depositata nell'unità di massa di un materiale
[J/Kg] a cui si attribuisce una particolare unità di misura: Gray (Gy), 1 Gy = 1 J/Kg.
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Per tenere conto dei diversi tipi di radiazione (fotoni, elettroni, protoni, particelle
α,. . . ) si utilizzano dei fattori di peso che tengono conto della diversa eﬃcacia
biologica relativa (RBE), fasci delle stessa energia ma formati da particelle diﬀerenti
provocano, infatti, eﬀetti, sia quantitativi che qualitativi, diversi. Il parametro che
contraddistingue un determinato tipo di particella è il LET (Trasferimento Lineare
di Energia) che ha a che fare con la densità di ionizzazione ed eccitazione provocate
nell'unita di cammino percorso all'interno del materiale: particelle a basso LET
(come i fotoni) producono maggiormente danni per azione indiretta attraverso la
formazione di radicali liberi, al contrario, alto LET (come i protoni e le particelle α)
indica particelle che causano danni per azione diretta.
I danni prodotti si dividono in due categorie:
deterministici : detti anche somatici non stocastici, sono eﬀetti non casuali che
si manifestano negli individui che hanno ricevuto una dose superiore ad un
certo livello di soglia (variabile a seconda dell'eﬀetto ma in ogni caso elevato,
dell'ordine del Gray) e la loro gravità aumenta all'aumentare della dose, sono
di regola eﬀetti precoci cioè con breve tempo di latenza;
stocastici : sono eﬀetti non graduati che non presentano soglia al di sotto della quale
sicuramente non compaiono ma la probabilità con cui si possono manifestare
(ma non la loro gravità) dipende dalla dose assorbita, possono essere sia di tipo
somatico sia genetico.
Le lesioni indotte sul DNA possono essere rotture di catene, che si dividono in SSB
(Single Strand Break, se la rottura interessa un'unica elica) e DSB (Double Strand
Break, se entrambe le eliche sono coinvolte), e alterazioni delle basi e/o del desos-
siribosio. Il destino della cellula colpita è però complesso: la cellula muore poiché la
rottura al DNA è irreparabile (DSB) oppure per un'errata riparazione nel danno, la
cellula non muore ma presenta mutazioni che ne modiﬁcano alcune funzioni, il DNA
si ripara correttamente e la cellula riprende la normale attività. La capacità rigenera-
tiva è una caratteristica di tutte le cellule sia normali che neoplastiche tuttavia quelle
sane hanno maggior capacità di riparare il danno rispetto a quelle malate, inoltre
essa dipende da più fattori tra cui il tipo cellulare e la fase del ciclo mitotico in cui la
cellula si trova. Tale capacità viene studiata attraverso speciﬁci studi chiamati test di
capacità clonogenica che producono come risultato particolari curve dose-eﬀetto che
rappresentano la capacità rigenerativa di una cellula al variare della dose assorbita.
Per costruire queste curve si utilizza un modello detto lineare-quadratico:
Surviving FractionS.F. = e−(α∗D+β∗D
2) (1.1)
in cui si divide, per una data dose di radiazione, la componente di danno non ripara-
bile (α) da quella riparabile (β). Il nome del modello proviene dai due diversi tipi
di andamento che le due componenti producono rappresentando la curva con scala
semi-logaritmica sulle ordinate, ﬁgura 1.1. Questi studi sono di fondamentale im-
portanza per valutare la possibilità di eseguire o meno un trattamento radioterapico
del tumore dal momento che l'irraggiamento con fasci esterni interessa non solo le
cellula malate ma anche il tessuto sano. La radioterapia viene, infatti, approvata ed
impiegata nel caso in cui sia favorevole la cosiddetta ﬁnestra terapeutica, essa indica
la maggior o minore possibilità di eﬀetti collaterali provocati a seguito dell'irrag-
giamento, per stabilire ciò si confrontano due curve che indicano la risposta (intesa
come la probabilità di provocare danno) in funzione della dose assorbita, la prima
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Figura 1.1: Curva del modello lineare-quadratico usato nei test sulla capacità clonogenica
delle cellule in funzione della dose assorbita. Il nome del modello proviene dai
due diversi tipi di andamento che le due componenti (α, per indicare il danno
non riparabile, e β, per la parte riparabile) producono rappresentando la curva
con scala semi-logaritmica sulle ordinate.
curva è relativa al tessuto sano, NTCP (Normal Tissue Complication Probability), e
la seconda riguarda il tumore, TCP (Tumor Control Probability), ﬁgura 1.2.
Un testo speciﬁco sulla clinica degli eﬀetti radiobiologici è [7].
1.3 Radioterapia e Adroterapia
La terapia a fasci esterni prende nomi diversi a seconda del tipo di particelle utiliz-
zate: Radioterapia se si impiegano fotoni od elettroni, Adroterapia nel caso di protoni
o ioni. Sebbene entrambe sfruttino i danni provocati sul DNA per distruggere le cel-
lule tumorali, le due pratiche producono eﬀetti qualitativamente diversi a causa del
diﬀerente comportamento dei proiettili impiegati all'interno del bersaglio: per motivi
che saranno spiegati nel capitolo 2, gli elettroni e i fotoni rilasciano la maggior parte
della loro energia nella parte iniziale del percorso, al contrario i protoni e gli ioni
producono un picco di dose in quella ﬁnale, tale picco viene chiamato picco di Bragg,
ﬁgura 1.3. Gli ioni rilasciano una percentuale di dose, piccola ma non trascurabile,
dopo il picco di Bragg a causa dei fenomeni di frammentazione (spallazione) dei nu-
clei primari che si sommano a quelli dei nuclei bersaglio, presenti anche nel caso di
protoni.
Come descritto in precedenza, ogni tipo di terapia deve tener conto degli eﬀetti
collaterali causati dall'irraggiamento dei tessuti sani, pertanto ai ﬁni di ridurre la
dose rilasciata in tali regioni i piani di trattamento si sono evoluti nell'arco degli
anni. La prima forma di terapia è la cosiddetta convenzionale o tradizionale che
prevede l'adeguamento della cura alle caratteristiche della macchina radioterapica
che si ha a disposizione ed è pertanto poco selettiva. In seguito si è aﬀermata la
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(a) Buona ﬁnestra terapeutica. (b) Cattiva ﬁnestra terapeutica.
Figura 1.2: Esempio di buona e cattiva ﬁnestra terapeutica. Nel primo caso le curve NTCP
e TCP sono suﬃcientemente distanti da poter scegliere un valore di dose per cui
si ha un'alta probabilità di provocare lesioni nel tessuto malato ed una bassa
probabilità di danneggiare quello sano, tale situazione non si veriﬁca nel secondo
caso [6].
Figura 1.3: Esempio dei diversi andamenti della dose rilasciata in funzione della profondità
in acqua per i diversi tipi di particella: gli elettroni rilasciano ﬁn da subito
una percentuale signiﬁcativa della dose mentre i fotoni presentano un certo
intervallo di build-up in cui la dose aumenta ﬁno a raggiungere il massimo, in
entrambi i casi, però, la massima dose si raggiunge nei primi cm dalla superﬁcie
di ingresso, i protoni e gli ioni carbonio, invece, producono un picco (picco
di Bragg) in profondità. Gli ioni carbonio rilasciano una percentuale di dose,
piccola ma non trascurabile, dopo il picco di Bragg a causa dei fenomeni di
frammentazione (spallazione) dei nuclei primari che si sommano a quelli dei
nuclei bersaglio, presenti anche, ma con minore incidenza, nel caso di protoni.
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(a) Fotoni 10 ﬁnestre (IMRT). (b) Protoni 3 ﬁnestre (IMPT).
Figura 1.4: Confronto tra le distribuzioni di dose ottenute per un irraggiamento di fotoni
con 10 ﬁnestre di ingresso (IMRT) e da un trattamento con protoni provenienti
da 3 direzioni diverse (IMPT). Si vede chiaramente che, a diﬀerenza del primo
caso in cui anche il midollo spinale riceve una dose non trascurabile, nel secondo
caso l'esposizione è limitata alla zona tumorale [8].
terapia conformazionale, essa prevede più ﬁnestre di ingresso dei fasci per poter
conformare i campi alla zona tumorale rilasciando la stessa dose nella zona bersaglio
ma distribuendo una dose minore in una zona più estesa di tessuto sano che ha
maggiore capacità rigenerativa. La terza tipologia è la IMRT o IMPT (Intensity
Modulated Radiation Therapy o Intensity Modulated Proton Therapy), a seconda del
tipo di particelle utilizzate, che è simile alla conformazionale ma i singoli fasci sono
modulati con appositi collimatori multi-lamellari con lo scopo di erogare dosi variabili
su volumi irregolari.
La ﬁgura 1.4 [8] confronta la dose rilasciata da un irraggiamento di fotoni con
10 ﬁnestre di ingresso (IMRT) e quella in seguito ad un trattamento con protoni
provenienti da 3 direzioni diverse (IMPT), si vede chiaramente che, a diﬀerenza
del primo caso in cui anche il midollo spinale riceve una dose non trascurabile, nel
secondo caso l'OAR viene completamente risparmiato dall'esposizione, che si limita
alla zona neoplastica.
Nel caso in cui la zona da trattare sia estesa l'adroterapia prevede l'utilizzo di
successioni di fasci opportunamente modulati ad energie diverse a cui corrispondono
diﬀerenti posizioni del picco di Bragg, in questo modo si ottiene un inviluppo di curve
che produce lo SOBP (Spread-Out Bragg Peak), ﬁgura 1.5.
A fronte di molti vantaggi, l'adroterapia ha alcuni importanti svantaggi. Per
prima cosa bisogna tener presente che le macchine acceleratrici necessarie a produrre i
fasci utilizzati sono molto costose ed ingombranti pertanto non facilmente installabili
in tutti gli ospedali e quindi le strutture in Italia che forniscono questo tipo di terapia
sono poche e molto dislocate (CNAO e CATANA, sezione 3.4 e ATreP a Trento).
Un altro grande problema nasce proprio dalla ristretta localizzazione e dall'elevato
gradiente del picco di Bragg: è suﬃciente un piccola incertezza per causare il rilascio
della dose massima in una zona sbagliata colpendo così tessuto sano. La ﬁgura 1.6
esempliﬁca i diversi proﬁli di dose che si otterrebbero nel caso di irraggiamento con
fotoni, protoni e ioni carbonio, è evidente che la protonterapia produce il risultato
migliore che più si avvicina al proﬁlo di dose desiderato.
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Figura 1.5: Esempio di SOBP spread out Bragg peak) ottenuto dall'inviluppo di più curve
che corrispondono a fasci di protoni o ioni carbonio con energie diverse.
Le possibili incertezze hanno molteplici origini tra cui un errato posizionamento del
paziente sul lettino oppure, molto più diﬃcile da valutare, gli spostamenti degli organi
interni, e quindi anche del tumore, che dipendono dallo stato ﬁsico del paziente, nel
corso stesso della terapia si producono modiﬁche ﬁsiche del corpo e quindi il piano di
trattamento deve essere continuamente aggiornato e adeguato al momento in cui ci
si trova. La ﬁgura 1.7 [9] confronta la distribuzione ottimale di dose a seguito di un
trattamento correttamente eseguito con le distribuzioni che si otterrebbero nel caso
di modiﬁca anatomica oppure per un errato posizionamento del paziente sul lettino,
in questi ultimi due casi il tumore non viene irraggiato completamente e inoltre si
colpisco anche tessuti sani.
1.4 Monitoraggio della dose
A questo punto è chiaro, ﬁgura 1.6, come piccoli spostamenti possano provocare sig-
niﬁcativi cambiamenti terapeutici nel caso si adoperi l'adroterapia mentre gli eﬀetti
prodotti si ritengono trascurabili se si utilizza la radioterapia, è quindi di fondamen-
tale importanza poter valutare la corretta esecuzione del trattamento. La terapia
classica con fotoni o elettroni, infatti, si diﬀerenzia dall'adroterapia anche per la pos-
sibilità di monitorare l'eﬀettivo rilascio di dose all'interno del paziente: nel caso di
elettroni e fotoni una parte delle particelle impiegate attraversa il corpo del paziente
e può pertanto essere rivelata per valutare il diverso assorbimento del fascio (tecnica
di imaging portale), i protoni e gli ioni, invece, scompaiono completamente all'interno
del paziente rendendo più diﬃcile un qualsiasi tipo di misurazione.
Attualmente i principali metodi che permettono di veriﬁcare l'eﬀettiva profondità
raggiunta dai protoni (o ioni) sono:
1.4. MONITORAGGIO DELLA DOSE 10
(a) Proﬁlo di dose desiderato. (b) Terapia con fotoni.
(c) Terapia con protoni. (d) Terapia con ioni carbonio.
Figura 1.6: Esempi dei diversi proﬁli di dose che si otterrebbero nel caso di irraggiamento
con fotoni, protoni e ioni carbonio, è evidente che la protonterapia produce il
risultato migliore che più si avvicina al proﬁlo di dose desiderato.
(a) Trattamento pianiﬁcato. (b) Modiﬁca dell'anatomia. (c) Errato posizionamento.
Figura 1.7: Confronto tra la distribuzione pianiﬁcata di dose a seguito di un trattamen-
to correttamente eseguito con le distribuzioni che si otterrebbero nel caso di
modiﬁca anatomica oppure per un errato posizionamento del paziente sul let-
tino, è evidente come in questi ultimi due casi il tumore non viene irraggiato
completamente rendendo la terapia poco eﬃcace [9].
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γ-prompt : nell'attraversamento di un mezzo i protoni subiscono reazioni nucleari
alcune delle quali producono l'emissione di raggi γ. Questi ultimi possono es-
sere di due tipi: in coincidenza, dall'annichilazione del positrone emesso da un
isotopo instabile (che saranno alla base dell'imaging PET descritto in seguito),
oppure γ-prompt, dalla diseccitazione dei nuclei bersaglio. Le interazioni in-
elastiche tra protoni e nuclei avvengono lungo tutto la distanza percorsa dalle
particelle primarie ﬁno a 2÷3 mm prima del picco di Bragg dove le sezioni
d'urto crollano con la diminuzione dell'energia dei proiettili, è possibile quin-
di risalire alla profondità raggiunta dal fascio tramite la distribuzione dei γ
emessi, tuttavia bisogna tener ben presente che la caduta di segnale dei γ non
corrisponde all'end-point della distribuzione della dose (picco di Bragg). Il
vantaggio principale di tale metodo consiste nella possibilità di eﬀettuare mis-
urazioni in tempo reale, durante l'irraggiamento, della distribuzione di dose,
anche valori relativamente bassi di dose (2 Gy/min) determinano un rate di γ
suﬃcientemente elevato da poter essere rivelato. Inoltre, l'analisi dello spettro
dei fotoni (continuo ma caratterizzato da picchi in corrispondenza di speciﬁche
transizioni nucleari) permette di determinare i diversi elementi che compongono
i tessuti irraggiati. Tuttavia, allo stato attuale l'applicazione clinica di tale
metodo non è stata ancora implementata ma è in fase di sviluppo un rivelatore
ottimizzato per le energie in questione (2÷15 MeV) poiché le γ-camere stan-
dard utilizzate nella SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography)
richiederebbero collimatori troppo spessi e di fatto impraticabili [10] [11];
tracciatori carichi : in questo caso si considerano le particelle cariche secondarie
prodotte dall'interazione dei protoni primari con i tessuti bersaglio, ricostru-
endo a ritroso il loro percorso si può risalire al punto di emissione sulla linea
primaria del fascio. Inoltre, lo spettro di velocità delle particelle cariche che es-
cono dal paziente è direttamente correlato alla quantità di scattering multiplo
che hanno subito all'interno del corpo, questo consente di ripesare corretta-
mente i percorsi seguiti dalle singole particelle e quindi migliorare la precisione
con cui si ricostruisce la distribuzione delle posizioni di partenza. Studi prece-
denti hanno dimostrato che è possibile correlare il ﬂusso di tali particelle con
la posizione del picco di Bragg e dunque con la dose assorbita. Tale metodo di
monitoraggio è al centro del lavoro di diversi gruppi di ricerca [12] [13];
imaging PET : come accennato in precedenza questo metodo utilizza i γ in co-
incidenza provenienti dalle annichilazioni dei positroni prodotti in seguito al
decadimento β+ di isotopi instabili (per esempio 11C, τ = 1731 s, 15O, τ =
176 s e 13N , τ = 865 s) e i γ-prompt costituiscono un signiﬁcativo fondo al seg-
nale che si vuole misurare. Tali fotoni vengono rivelati da una PET-camera,
in questo modo si riesce a ricostruire la distribuzione dell'attività indotta dal
fascio esterno di adroni, tuttavia è importante sottolineare che la distribuzione
di attività non è direttamente collegabile alla distribuzione della dose poiché
c'è una forte dipendenza degli elementi che compongono il bersaglio, cioè la
stessa distribuzione di dose in geometrie diverse di tessuto inomogeneo pro-
duce distribuzioni di attività diﬀerenti. Inoltre, poiché la produzione di isotopi
è limitata da una soglia di energia, il proﬁlo dell'attività indotta termina pri-
ma dell'end-point della distribuzione di dose (picco di Bragg). Un'ulteriore
diﬃcoltà emerge dal fatto che la distribuzione di attività cambia nel tempo
a causa dei diversi tempi di decadimento degli isotopi e ancor di più per i
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fenomeni di perfusione dei tessuti. Per veriﬁcare l'eﬀettiva profondità raggiun-
ta dai protoni primari si compara la distribuzione misurata dell'attività indotta
con quella prodotta da una simulazione Monte Carlo (MC) che riproduce le con-
dizioni sperimentali, in questo modo si può controllare che la dose assorbita
nell'irraggiamento sia correttamente distribuita come pianiﬁcato nel trattamen-
to [14] [15]. Il monitoraggio PET può essere eseguito sia con il paziente nella
stessa posizione in cui si trova durante l'irraggiamento, on-line (altrimenti det-
to in-beam, distinguendo tra beam-on, nel caso in cui si esegua l'acquisizione
con il fascio acceso, e beam-oﬀ, se si considera la fase successiva a fascio spen-
to), sia muovendo il paziente ad irraggiamento concluso, quest'ultimo caso si
divide in: oﬀ-line, se la rivelazione avviene in un locale diverso da quello in
cui si eﬀettua il trattamento, e in-room [16], se il paziente rimane nella stessa
stanza. Chiaramente i diversi casi diﬀeriscono per gli isotopi che contribuiscono
al segnale rivelato: nelle acquisizioni on-line vengono registrati i fotoni prove-
nienti da tutti gli isotopi e dunque richiedono un tempo decisamente inferiore
rispetto a quelle oﬀ-line/in-room in cui contribuiscono solamente gli isotopi il
cui tempo di decadimento è dello stesso ordine di grandezza (o maggiore) del
tempo richiesto per spostare il paziente per l'acquisizione dopo l'irraggiamen-
to. In aggiunta l'approccio on-line non richiede il riposizionamento del paziente
che potrebbe indurre errori di posizione e quindi causare delle diﬀerenze tra
la distribuzione di attività prevista e quella misurata, tuttavia per acquisizioni
in-beam non è possibile utilizzare normali rivelatori circolari completi (full-
ring) a causa dei vincoli geometrici che richiedono di lasciare un'apertura in
corrispondenza della direzione entrante del fascio. Le acquisizioni oﬀ-line uti-
lizzano, invece, normali scanner commerciali situati in stanze apposite, esse
presentano lo svantaggio di richiedere un tempo di preparazione del paziente
che si traduce in una diminuzione dell'attività indotta, di conseguenza, il mon-
itoraggio necessita di tempi superiori e il segnale risulta ancor di più degradato
a causa dei fenomeni di perfusione biologica. Il caso in-room rappresenta un
compromesso tra le due situazioni appena descritte: lo scanner si trova nella
stessa stanza del trattamento ma non essendo posizionato lungo la linea del
fascio è possibile utilizzare rivelatori standard PET full-ring, inoltre, il paziente
non necessita di riposizionamento poiché è direttamente il lettino su cui si trova
ad essere spostato all'interno dello scanner.
Una descrizione di ulteriori metodi di monitoraggio per l'adroterapia si trova in [17].
1.5 Scopo della tesi
Il lavoro svolto si inserisce nell'ambito del progetto RDH (Research and Develop-
ment in Hadrontherapy) che prevede, tra i diversi work package di cui è composto,
la realizzazione di un sistema di monitoraggio per la dose rilasciata durante un trat-
tamento oncologico con protoni o ioni carbonio, l'approccio del gruppo di ricerca
di Pisa si basa sulla possibilità di misurare la distribuzione di attività dei radioiso-
topi β+, prodotti durante l'irraggiamento, facendo uso di un prototipo di rivelatore
PET opportunamente sviluppato. Per poter valutare le capacità di acquisizione
del sistema si sono confrontate le distribuzioni di attività sperimentali, registrate
in diverse prese dati eseguite presso i centri di CATANA (Centro di AdroTerapia
e Applicazioni Nucleari Avanzate) e CNAO (Centro Nazionale di Adroterapia On-
cologica), con le distribuzioni ottenute attraverso simulazioni Monte Carlo in cui si
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riproducono le condizioni di irraggiamento sperimentali, per le simulazioni è stato
utilizzato il programma FLUKA. I risultati ottenuti presentati nella tesi hanno lo
scopo di dimostrare la validità del sistema in questione: esso mostra di essere in grado
di evidenziare piccole alterazioni all'interno dei fantocci utilizzati come bersaglio. In
particolare, la conclusione più signiﬁcativa riguarda la capacità del sistema PET di
registrare eventi nella fase attiva del fascio (beam-on) e dunque poter utilizzare tali
dati per identiﬁcare la profondità raggiunta dalle particelle primarie. E' importante
sottolineare il fatto che, allo stato attuale, questo sistema è uno dei pochi al mondo
in grado di acquisire durante l'irraggiamento.
Capitolo 2
Principi ﬁsici di base
Prima di illustrare la procedura e i metodi utilizzati per le analisi svolte, capitolo 3,
e di presentare i risultati ottenuti, capitolo 4, è utile richiamare i principi ﬁsici di
base per quanto riguarda l'interazione radiazione-materia e la PET.
2.1 Interazione radiazione-materia
Le radiazioni ionizzanti si suddividono in due categorie: direttamente ionizzanti, che
comprende tutte le particelle cariche (elettroni, protoni, particelle α,. . . ), e indiret-
tamente ionizzanti, ossia particelle neutre come fotoni e neutroni, tale classiﬁcazione
è necessaria dal momento che tipi diversi di radiazione interagiscono con la mate-
ria attraverso meccanismi fondamentalmente diﬀerenti. Le particelle cariche, infatti,
ionizzano in modo diretto gli atomi tramite la sequenza di interazioni che ciascuna
particella subisce durante il percorso all'interno di un dato mezzo, la radiazione neu-
tra, al contrario, produce carica di ionizzazione mediante le interazioni degli elettroni
secondari liberati dalle particelle primarie che costituisco il fascio entrante, si stima
che per ogni ionizzazione diretta provocata da fotoni o neutroni ci siano 104 ioniz-
zazioni causate dalla carica secondaria liberata e quindi il contributo della radiazione
primaria è del tutto trascurabile. Un altro aspetto importante che distingue le due
categorie di particelle è il tipo di interazione a cui esse sono soggette: la radiazione
carica interagisce in maniera deterministica con la materia mentre la radiazione neu-
tra subisce interazioni stocastiche. Questa distinzione nasce dal fatto che le particelle
cariche risentono direttamente dei campi di forza coulombiani generati dagli elettroni
e dai nuclei degli atomi del mezzo attraversato a diﬀerenze delle particelle neutre per
cui tale fenomeno non avviene, pertanto nel primo caso si ha che l'interazione tra
radiazione e materia avviene con certezza in modo continuo lungo tutto il percorso
all'interno del mezzo, mentre nel secondo caso essa è di tipo probabilistico: neutroni
e fotoni possono attraversare un mezzo senza subire alcun eﬀetto oppure scomparire
od essere diﬀusi dal fascio primario a seguito di un'unica interazione, invece le par-
ticelle cariche subiscono una progressiva e sistematica perdita di energia all'interno
del materiale.
Per quanto descritto è evidente che i coeﬃcienti di interazione, che indicano
quantitativamente l'entità degli eﬀetti subiti dal fascio primario, relativi alle due
categorie di radiazione abbiano natura fondamentalmente diversa e debbano essere
trattati separatamente. Un'ulteriore distinzione deve essere fatta tra fotoni e neu-
troni poiché i due tipi di particelle interagiscono in maniera diﬀerente con la materia,
tuttavia si limita la descrizione qui presentata ai fotoni e alle particelle cariche.
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Una più completa trattazione dell'argomento dal punto di vista dosimetrico, com-
presa la parte relativa ai neutroni, può essere trovata in [18].
2.1.1 Coeﬃcienti di interazione per i fotoni
Sia µ [cm−1] la probabilità per unità di lunghezza che un fotone interagisca attraver-
sando un dato materiale, allora la probabilità che un fotone abbia un'interazione in
uno spessore inﬁnitesimo dl è µdl, di conseguenza, la variazione di intensità del fascio
primario causata dall'attraversamento è dI = −Iµdl e quindi, nel caso di spessore
ﬁnito L, si ottiene il tipico andamento esponenziale: I(L) = I0e
−µL, per un fascio






un fascio di fotoni con spettro [0,Emax]. La grandezza µ è deﬁnita coeﬃciente di
attenuazione lineare e dipende sia dal mezzo che dall'energia delle particelle consid-
erate, essa è legata ad un'altra grandezza caratteristica di un fascio di fotoni quale
il libero cammino medio λ che indica la distanza media percorsa all'interno di un
mezzo prima di subire un'interazione, vale, infatti, la relazione λ = 1µ . Molto spes-
so si preferisce fornire il coeﬃciente di attenuazione massico µ/ρ [cm2/g] ossia il
coeﬃciente di attenuazione lineare diviso per la densità ρ [g/cm3] del materiale in
esame, in questo modo si presenta un parametro il cui valore è valido per tutti quei
materiali aventi la stessa struttura chimica ma diversa densità. Il coeﬃciente di at-
tenuazione lineare si ottiene dalla densità numerica N [cm−3] degli atomi del mezzo
attraversato e dalla sezione d'urto totale σtot [cm
2] dei fotoni: µ = Nσtot, pertan-
to esso si compone dei diversi contributi provenienti dai possibili tipi di interazione
che i fotoni hanno con la materia: eﬀetto fotoelettrico σfot, scattering coerente o
Rayleigh σRay, scattering Compton σCom e produzione di coppia σpp, si ha quindi
che: σtot = σfot + σRay + σCom + σpp.
L'eﬀetto fotoelettrico prevede che tutta l'energia del fotone incidente sia assorbita
dal materiale con la conseguente emissione di un elettrone atomico avente un'energia
cinetica pari all'energia del fotone iniziale diminuita dell'energia di legame dell'or-
bitale in cui si trova. Tale fenomeno prevale a basse energie (E < 1 MeV) e per
motivi cinematici non può avvenire su un elettrone libero quindi sono coinvolti prin-
cipalmente gli elettroni degli shell K e L che sono maggiormente legati. L'eﬀetto
fotoelettrico, inoltre, è fortemente dipendente dal numero atomico Z degli atomi
bersaglio, la sezione d'urto atomica relativa a questo processo risulta infatti essere:
σfot ∝ Z4E3 .
L'eﬀetto Rayleigh è un processo di diﬀusione elastica e pertanto privo di qualsiasi
trasferimento energetico tra fotone e atomo (e quindi non ci sono emissioni di cariche
secondarie) ma esso causa solo la deﬂessione della particella incidente. La sezione
d'urto atomica dipende da Z e dall'energia E del fotone secondo la relazione: σRay ∝
Z2,5
E2
. In generale tale eﬀetto non ha grande importanza dal momento che è dominato
da altri processi come l'eﬀetto fotoelettrico.
I processi Compton interessano fotoni che interagiscono con gli elettroni atom-
ici venendo assorbiti da quest'ultimi che espellono a loro volta un nuovo fotone.
Il fenomeno è quindi una diﬀusione inelastica in cui parte dell'energia del fotone
incidente si converte in energia cinetica dell'elettrone ed è pertanto assorbita dal ma-
teriale bersaglio. La sezione d'urto totale per elettrone assume un'espressione molto
complessa che prende il nome di formula di Klein-Nishima, nel caso si trascurino
gli eﬀetti quantistici (ipotesi valida a basse frequenze) si può utilizzare la sezione







3 barn (1 barn = 10
−24 cm2), r0 = e
2
mec2
è il raggio classico del-
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(a) Carbonio Z = 6. (b) Piombo Z = 82.
Figura 2.1: Sezioni d'urto atomiche totali, in funzione dell'energia del fotone incidente, per
il Piombo e il Carbonio, sono presenti anche i singoli contributi dei diversi
processi possibili: eﬀetto fotoelettrico (σp.e.), scattering Rayleigh (σcoherent) e
Compton (σincoh), produzione di coppia con interazione sia nel campo nucleare
(κN ) che elettronico (κe)
l'elettrone [19, cap.14]. La sezione d'urto atomica per l'eﬀetto Compton è per-
tanto direttamente proporzionale al numero atomico Z del materiale attraversato:
σCom ∝ ZσTho.
La produzione di coppia consiste nella creazione di un elettrone e di un positrone
determinata della scomparsa di un fotone a causa della sua interazione con il campo
elettromagnetico di un nucleo o di un elettrone atomico. Per motivi cinematici il
processo può avvenire infatti solo in presenza di un altra particella massiva e pre-
senta una soglia in energia pari a 2m0c
2 oppure a 4m0c
2 a seconda che il fotone
interagisca, rispettivamente, con un nucleo o con un elettrone atomico. La dipen-
denza della sezione d'urto atomica dal numero atomico Z e dall'energia E del fotone
è la seguente: σpp ∝ Z2ln(E).
In ﬁgura 2.1 sono riportate le sezioni d'urto atomiche totali, in funzione dell'ener-
gia del fotone incidente, per il Piombo e il Carbonio, oltre ad esse sono presenti i
singoli contributi dei diversi processi possibili: eﬀetto fotoelettrico (σp.e.), scattering
Rayleigh (σcoherent) e Compton (σincoh), produzione di coppia con interazione sia nel
campo nucleare (κN ) che elettronico (κe).
Dal punto di vista dosimetrico il coeﬃciente di attenuazione non è suﬃciente a
descrivere completamente l'interazione radiazione-materia, infatti, esso indica sola-
mente la probabilità che un fotone venga rimosso dal fascio primario ma non fornisce
informazioni sull'eﬀettivo trasferimento di energia. In particolare in dosimetria è
rilevante la frazione di energia dei fotoni trasferita come energia cinetica alla par-
ticelle cariche che compongono il mezzo e che vengono quindi liberate, si deﬁnisce
pertanto il coeﬃciente di trasferimento di energia µtr [cm
−1] come il coeﬃciente di
proporzionalità tra l'energia dei fotoni incidenti e l'energia cinetica degli elettroni
liberati nel mezzo. Come per il coeﬃciente di attenuazione lineare, anche µtr è com-
posto dai singoli contributi dei diversi tipi di interazione che i fotoni possono subire:
µtr = (µfot)tr + (µCom)tr + (µpp)tr, manca la componente dello scattering Rayleigh
perché la diﬀusione elastica non produce trasferimento di energia. E' possibile cor-
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Tabella 2.1: Principali canali di reazione nucleari per la produzione di radioisotopi 11C, 15O
e 14N .









relare i singoli termini di µtr con i corrispettivi elementi di µ tenendo conto che
non tutta l'energia trasferita dai fotoni si converte in energia cinetica delle parti-
celle cariche secondarie, valgono infatti le seguenti relazioni: (µfot)tr = µfot(1− δE ),
(µCom)tr = µCom
Ee
E e (µpp)tr = µpp(1 − 2m0c
2
E ) in cui E rappresenta l'energia del
fotone, δ l'energia di legame dell'orbitale da cui è stato espulso l'elettrone per eﬀetto
fotoelettrico, Ee è l'energia cinetica dell'elettrone coinvolto nello scattering Compton
e 2m0c
2 è l'energia spesa del fotone per creare la coppia elettrone-positrone.
Un ultimo parametro che permette di caratterizzare in maniera completa i proces-
si che si veriﬁcano durante l'interazione tra un fascio di fotoni e un mezzo materiale è
il coeﬃciente di assorbimento di energia µen [cm
−1]. Esso fornisce informazioni sul-
la frazione di energia cinetica, trasferita dai fotoni alle particelle cariche, che viene
spesa per eccitare o/e ionizzare ossia viene ceduta al mezzo localmente, si ricava dal
coeﬃciente di trasferimento di energia tramite la relazione: µen = µtr(1−g), g rapp-
resenta la frazione di energia cinetica persa attraverso processi radiativi (per esempio
bremsstrahlung) che dissipano energia lontano dal punto di interazione, normalmente
g assume valori molto bassi, dell'ordine del 1%.
2.1.2 Coeﬃcienti di interazione per le particelle cariche
Come descritto in precedenza, a diﬀerenza della radiazione indirettamente ionizzante
che interagisce in maniera probabilistica con la materia, le particelle cariche subiscono
costantemente l'eﬀetto del campo coulombiano dei nuclei e degli elettroni atomici
del materiale bersaglio, sono quindi caratterizzate da una progressiva riduzione della
propria energia e da deﬂessioni dalla direzione di incidenza. I principali eﬀetti che
intervengono sono le collisioni inelastiche con gli elettroni atomici o i nuclei e, più
raramente, lo scattering elastico con i nuclei, di fondamentale importanza per il lavoro
svolto sono anche le reazioni nucleari che creano gli isotopi instabili emettitori β+,
tali reazioni prevedono un'energia di soglia al di sotto della quale non si veriﬁcano.
La tabella 2.1 elenca i principali processi che hanno come risultato la produzione
degli isotopi 11C, 15O e 14N .
La perdita di energia varia in base alla distanza tra la traiettoria percorsa dalla
particella e il nucleo di un atomo bersaglio, tale valore è deﬁnito parametro d'impat-
to b ed è da mettere in relazione al raggio atomico a. Se b > a si hanno collisioni
morbide: la particella proiettile interagisce con gli elettroni atomici e la frazione
di energia trasferita è tale da produrre esclusivamente eccitazioni e/o ionizzazioni
in cui gli elettroni emessi hanno bassissima energia. Nel caso in cui risulti b ∼ a,
2.1. INTERAZIONE RADIAZIONE-MATERIA 18
l'interazione può riguardare un solo elettrone atomico e il trasferimento di energia
dalla particella primaria è molto più elevato del caso precedente, la particella sec-
ondaria liberata è in grado di ionizzare a sua volta e prende il nome di raggio δ o
elettrone knock-on. Inﬁne, se si veriﬁca che b < a, la particella carica risente l'-
eﬀetto del campo coulombiano del nucleo e subisce interazioni elastiche, e quindi
viene deviata dalla direzione originaria, o inelastiche che causano perdita di ener-
gia cinetica sotto forma di radiazione elettromagnetica (radiazione di frenamento o
bremmstrhalung). Quest'ultima eventualità riguarda in special modo gli elettroni e
non le particelle pesanti poiché la frazione di energia persa per irraggiamento è in-
versamente proporzionale al quadrato della massa della particella proiettile, formula
di Bethe-Heitler 2.6 [19, cap.15].
Per le particelle cariche è suﬃciente deﬁnire un unico parametro per descrivere la
loro interazione con la materia, esso prende il nome di potere frenante S [MeV/cm] e
rappresenta la frazione di energia persa nell'unità di percorso all'interno del mezzo e
per quanto appena detto si deve distinguere tra particelle cariche leggere (elettroni
e positroni) e pesanti (tutte le altre). Nel primo caso, infatti, il potere frenante
si compone di due contributi corrispondenti alle due possibili forme di perdita di
energia: il potere frenante collisionale o elettronico Scol, a causa delle interazioni
con gli elettroni atomici, e il potere frenante per irraggiamento Srad, che descrive la
bremmstrhalung, mentre nel secondo caso è presente solo il primo contributo poiché
quello per emissione di radiazione è del tutto trascurabile (nel range di energie usate
in clinica). Inoltre l'espressione del potere frenante collisionale è diversa a seconda
del tipo (leggera o pesante) di particella carica considerata. Come per il coeﬃciente
di attenuazione µ per i fotoni anche per S si preferisce fornire il potere frenante
massico S/ρ [MeV cm2/g], e analogamente per gli altri due diversi termini.
L'espressione del potere frenante collisionale per particelle cariche pesanti è stata
ricavata per la prima volta da Bohr usando argomentazioni classiche, in particolare
l'approssimazione che la velocità della particella carica primaria sia molto maggiore
della velocità orbitale degli elettroni atomici e dunque si possano considerare fermi




















Zp, mp e vp sono, rispettivamente, la carica elettrica in unità di e, la massa e la
velocità della particella proiettile, γ = 1/
√
1− β2 (β = vp/c), me indica la massa
dell'elettrone, Ne rappresenta la densità elettronica del materiale attraversato e ν è
la frequenza orbitale media degli elettroni atomici.
La formula completa che tiene conto degli eﬀetti quantistici è stata ricavata in seguito





























2 = 0, 1535 MeV cm2/g e
NA: numero di Avogadro r0 =
e2
mec2
: raggio classico dell'elettrone
me: massa dell'elettrone c = velocità della luce
Zp: carica elettrica del proiettile/e vp: velocità del proiettile
β = vp/c e γ = 1/
√
1− β2 I: potenziale medio di eccitazione
δ: correzione densità C : correzione shell
2.1. INTERAZIONE RADIAZIONE-MATERIA 19
Figura 2.2: Esempi di andamento del potere frenante collisionale in acqua in funzione
dell'energia cinetica per i principali ioni di interesse terapeutico.
Wmax rappresenta la massima energia trasferibile in una singola interazione che si
ottiene nel caso di collisione frontale (head-on o knock-on), mentre le caratteristiche
del mezzo attraversato sono rappresentate della densità ρ e dei numeri atomici e di
massa Z e A, siccome nella maggior parte dei casi si può stimare il rapporto Z/A
= 1/2, si ottiene con buona approssimazione che il potere frenante massico (S/ρ)
risulta essere indipendente dal materiale considerato. Il potenziale medio di ecci-
tazione I è la media fra i potenziali di eccitazione e di ionizzazione degli elettroni
atomici e si ottiene essenzialmente moltiplicando ν per la costante di Planck h, è
il parametro più diﬃcile da valutare dal momento che si conosce solamente per via
sperimentale con una grande incertezza. La correzione densità δ tiene conto del-
l'eﬀetto sulla particella primaria della polarizzazione che il suo passaggio produce
all'interno del mezzo: i dipoli indotti schermano parzialmente le cariche più distanti
dalla traiettoria percorsa dal proiettile e quindi alterano le interazioni fra i campi
coulombiani riducendone l'intensità. Questo eﬀetto diventa sempre più signiﬁcativo
all'aumentare della velocità della particella incidente e chiaramente dipende dalla
densità del mezzo attraversato poiché la polarizzazione indotta sarà maggiore nella
materia condensata rispetto a quella più leggera come i gas per cui δ ∼ 0. La cor-
rezione shell C interviene invece a basse energie, quando la velocità della particella
primaria è paragonabile o minore della velocità orbitale degli elettroni e quindi viene
meno l'approssimazione di Bohr, la correzione è tanto più importante quanto più
pesante è il proiettile anche se in ogni caso la sua entità è generalmente piccola.
La ﬁgura 2.2 riporta alcuni esempi di andamento di Scol in acqua in funzione dell'ener-
gia cinetica per i principali ioni di interesse terapeutico. Per energie non relativistiche
il fattore dominante è 1/β2 ﬁno al valore di vp ' 0, 96c (βγ ' 1, 3) in corrisponden-
za del quale si raggiunge il punto di minima ionizzazione MIP (Minimum Ionizing
Particle), all'aumentare dell'energia interviene l'argomento del logaritmo e si veri-
ﬁca la cosiddetta risalita relativistica che viene tuttavia attenuata dalla correzione
densità. La formula di Bethe-Bloch fallisce per velocità molto basse per cui, dopo
aver raggiunto il massimo, la perdita di energia crolla rapidamente a zero, mentre
per energie molto alte (βγ > 1000), ben al di sopra dei valori utilizzati nella pratica
medica, diventa in ogni caso signiﬁcativa l'emissione di radiazione elettro-magnetica.
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Figura 2.3: Esempio di curva di Bragg: andamento del potere frenante collisionale in fun-
zione della profondità all'interno del mezzo raggiunta dalla particella. Nel caso
speciﬁco si tratta particelle α da 5,49 MeV in aria.
Se si considera invece l'andamento del potere frenante collisionale rispetto alla pro-
fondità all'interno del mezzo raggiunta dalla particella si ottiene la tipica curva di
Bragg: l'elevata massa del proiettile, infatti, fa si che la perdita di energia nelle inter-
azioni con gli elettroni atomici durante il percorso (che sono quelle più frequenti) sia
piccola e quindi la velocità diminuisca lentamente ﬁno a raggiungere il valore per cui
si ha il massimo rilascio di energia (picco di Bragg) e la particella di fatto si ferma,
ﬁgura 2.3. La perdita continua di energia permette di deﬁnire il range medio ossia la
profondità media raggiunta dalle particelle di un fascio con una data energia. Speri-
mentalmente esso si determina sparando il fascio contro spessori variabili di un dato
materiale e si deﬁnisce range quello spessore per cui si registra un'intensità uscente
pari a metà di quella entrante: si osserva infatti che l'intensità non crolla subito a
zero ma decade con un certo andamento, questo comportamento proviene dal fatto
che nonostante la perdita di energia sia deterministica, poiché i proiettili interagis-
cono costantemente con il campo coulombiano, l'entità di tale perdita è comunque
statistica perché ogni particella compie un percorso diverso e quindi subisce inter-
azioni diﬀerenti (fenomeno del range straggling), ﬁgura 2.4a. In alcuni casi si trova
indicato il range estrapolato ossia quel valore ottenuto tramite un'estrapolazione lin-
eare del tratto discendete della curva. Dal punto di vista teorico un'approssimazione
per eccesso del range si ottiene integrando la formula del potere frenante collisionale









in questo caso si considera l'approssimazione CSDA (Continuous Slowing Down Ap-
proximation) per cui si trascurano sia le singole perdite consistenti di energia che l'ef-
fetto dello scattering coulombiano multiplo (MCS) che modiﬁca la traiettoria rettilin-
ea della particella anche se, nel caso di particelle pesanti, tale eﬀetto è generalmente
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(a) Misura sperimentale del range. (b) Range in acqua per i protoni.
Figura 2.4: Esempi di deﬁnizione operativa di range (medio ed estrapolato) e andamento
in funzione dell'energia per il range di protoni in acqua.
trascurabile. Nella pratica, viene utilizzata una formula semi-empirica:








in cui Tmin rappresenta il valore minimo di energia cinetica per cui la formula di
Bethe-Bloch è valida e R(Tmin) è un parametro determinato sperimentalmente per
tenere conto del comportamento a basse energie. Si può stimare, in prima approssi-
mazione, che la dipendenza del range dall'energia della particella proiettile è di tipo
quadratico, ﬁgura 2.4b, da calcoli più precisi si ottiene che tale andamento è a potenza
R ∝ E1,75.
Sebbene i meccanismi di perdita di energia per collisione per elettroni e positroni
siano di base gli stessi di quelli per particelle pesanti, la formula di Bethe-Bloch deve
essere modiﬁcata sostanzialmente per due motivi: per prima cosa, la piccola massa
del proiettile non permette più di considerare inalterata la direzione di volo dopo
l'urto, in secondo luogo, si deve tener conto del fatto che, nel caso di elettroni, non si
possono distinguere la particella primaria e quella secondaria con cui si ha interazione,
di conseguenza la massima energia trasferibile risulta essere esattamente la metà
dell'energia cinetica della particella incidente, Wmax = Te/2. Con tali considerazioni

























in cui, oltre ai parametri descritti in precedenza (in questo caso Zp = 1), τ rappre-
senta l'energia cinetica della particella in unità di mec
2 e F∓(τ) sono due diﬀerenti
funzioni nel caso si consideri un elettrone(-) o un positrone(+).
Come accennato in precedenza le particelle cariche possono subire una perdita di
energia anche attraverso l'emissione di radiazione. Il potere frenante per irraggia-
mento è espresso dalla formula di Bethe-Heitler (valida per qualunque particella) di














dove nuovamente Z è il numero atomico del materiale attraversato mentre Zp e mp
rappresentano, rispettivamente, la carica in unità di e e la massa della particella proi-
ettile, la dipendenza da quest'ultima variabile chiarisce perché tale eﬀetto si consideri
solo per elettroni e positroni. A causa dei diversi andamenti delle due componenti
del potere frenante, e' possibile deﬁnire un valore di energia, energia critica Ec, per
cui si veriﬁca che Scol = Srad, se E < Ec domina la perdita di energia per collisione
invece se E > Ec prevale quella per irraggiamento, tale valore dipende dal materiale
ed è: Ec ' 800Z MeV.
A diﬀerenza delle particelle cariche pesanti, gli elettroni e i positroni sono più sogget-
ti allo scattering multiplo con i nuclei bersaglio e le ﬂuttuazioni di perdita di energia
nei diversi urti sono molto più elevate, pertanto il valore del range che si ottiene
con la formula 2.3 diﬀerisce da quello reale anche ﬁno al 400%, in base all'energia e
al materiale considerati, esistono quindi relazioni semi-empiriche tra energia e range
per i diversi materiali. Di conseguenza, anche la curva che indica S = Scol + Srad
in funzione della distanza percorsa all'interno di un mezzo mostra un diverso an-
damento: non è più presente il picco di Bragg ma il massimo si raggiunge dopo
pochi millimetri di profondità ed è seguito da una rapida discesa verso zero poiché i
proiettili, avendo massa paragonabile a quella delle particelle con cui interagiscono,
perdono più velocemente la loro energia, ﬁgura 1.3 a pagina 7.
Un parametro importante che distingue un tipo di particella (carica o meno) dalle
altre è il LET (Trasferimento Lineare di Energia) altrimenti detto potere frenante
ristretto, esso permette di valutare l'entità degli eﬀetti biologici di una data radi-
azione ionizzante. Più alto è il LET, maggiore è la densità di ionizzazioni prodotte
lungo la traiettoria percorsa dalla particella incidente e quindi più elevato è il danno
biologico prodotto. Direttamente collegata al LET è il valore dell'eﬃcacia biologi-
ca relativa (RBE) per un certo tipo di radiazione, essa indica l'entità degli eﬀetti
causati dall'irraggiamento con la radiazione considerata in rapporto all'entità degli
eﬀetti di un irraggiamento con una radiazione di riferimento (solitamente il 60Co con
E = 1, 25 MeV) avente la stessa dose della precedente.
2.2 PET
La PET (Positron Emission Tomography) [21] [22] [23] è una tecnica di imaging
nucleare che si basa sulla rivelazione in coincidenza dei fotoni emessi in seguito alle
annichilazioni di positroni derivanti da decadimenti β+ di particolari isotopi instabili
prodotti con opportuni ciclotroni, detti medicali, oppure, nel caso di monitoraggio,
generati da determinate reazioni nucleari, tabella 2.1 a pagina 17. Questa tecnica
ha carattere funzionale (che si diﬀerenzia da quello morfologico dei raggi X, i quali
consentono di avere informazioni sulla struttura interna di un corpo) poiché permette
di registrare il metabolismo delle cellule che assorbono il radiofarmaco ossia il com-
plesso costituito dal radionuclide e da una precisa molecola biologica, molto spesso
uno zucchero. Il radiofarmaco viene assimilato dalle cellule come il normale glucosio
ma una volta metabolizzato il composto rimane intrappolato in esse, poiché le cel-
lule tumorali hanno un'attività metabolica più elevata rispetto a quelle sane e quindi
richiedono un maggior apporto di zuccheri, l'analisi delle zone con alta concentrazione
di FDG permette di valutare la presenza o meno di neoplasie. Il radiofarmaco più
utilizzato per l'identiﬁcazione dei tumori è il Fluoro-Desossi-Glucosio FDG che si
basa sul 18F (τ = 9504 s), le principali caratteristiche che lo rendono così importante
sono il tempo di decadimento (né troppo breve, che lo farebbe decadere prima di
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essere iniettato nel paziente, né troppo lungo, che sarebbe dannoso per l'organismo)
e la biocompatibilità che lo rende adatto a studiare sia il metabolismo del cervello
che la funzionalità cardiaca e appunto le malattie oncologiche. L'impiego della PET
insieme alla TC (Tomograﬁa Computerizzata) permette di controllare l'andamento
dello stadio oncologico e quindi valutare la risposta della malattia al trattamento
seguito dal paziente.
Il decadimento β+ consiste nella conversione di un protone in un neutrone con la
contemporanea emissione di un positrone e di neutrino:
p −→ n+ e+ + ν (2.7)
trattandosi di un decadimento a tre corpi lo spettro di energia del positrone è contin-
uo. Essendo all'interno di un corpo, questa particella perde rapidamente la sua ener-
gia attraverso le interazioni elettromagnetiche con gli atomi del materiale circostante
e dopo aver dissipato la maggior parte di essa subisce un processo di annichilazione
in volo con un elettrone atomico che causa l'emissione di due fotoni da 511 keV
ciascuno che per il principio di conservazione della quantità di moto devono essere
quasi collineari. Esiste anche la possibilità che prima dell'annichilazione tra le due
particelle si instauri uno stato legato chiamato positronio in cui il positrone orbita
intorno all'elettrone, tuttavia esso persiste per circa 10−10 secondi. Sono possibili
inoltre annichilazioni a ordini superiori per cui vengono emessi più di 2 fotoni ma
avvengono molto raramente, lo 0,003% dei casi circa.
I fotoni prodotti dall'annichilazione sono suﬃcientemente energetici da riuscire ad
attraversare il corpo umano potendo essere così rivelati: costituiscono infatti la base
del segnale PET per poter risalire alle zone in cui si è concentrato il radiofarmaco.
Rispetto alla SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography) che prevede
l'emissione di un unico fotone da ogni decadimento del radioisotopo utilizzato, la
presenza di una coppia di fotoni permette di determinare la linea passante per il
punto di annichilazione detta linea di risposta, la quale si ottiene congiungendo i
punti sullo scanner in cui sono stati rivelati i due fotoni. Tale procedura è deﬁnita
collimazione elettronica o attiva che si diﬀerenzia dalla collimazione passiva, tipica
della SPECT, per cui è necessario porre ﬁsicamente un collimatore davanti al riv-
elatore per individuare la direzione di provenienza del fotone incidente. Nel primo
caso è preferibile che lo scanner abbia una forma ad anello (o comunque chiusa) per
coprire tutte le possibili linee di volo, mentre nel secondo si possono utilizzare anche
più rivelatori piani disposti in modo tale da fornire le viste desiderate.
Gli eﬀetti che inﬂuenzano la possibilità di determinare correttamente la linea
di risposta di una coppia di fotoni, e che quindi limitano la risoluzione spaziale di
un rivelatore PET, si dividono in base alla loro origine in due categorie: gli errori
provenienti dai processi ﬁsici di emissione e annichilazione del positrone, e quelli
tecnologici che dipendono da come è costruito lo scanner.
La prima incertezza è causata dalla distanza percorsa dal positrone emesso prima di
subire l'annichilazione. Ciò che si vuole rivelare, infatti, è la distribuzione all'interno
del paziente del radiofarmaco da cui hanno origine i positroni che però, provvisti di
una certa energia cinetica, si allontanano dal punto in cui è avvenuto il decadimento,
pertanto la linea di risposta identiﬁcata da una coppia di fotoni fornisce informazioni
sul punto di annichilazione del positrone ma non su quello di emissione, ﬁgura 2.5a.
Il range del positrone costituisce il limite ultimo della risoluzione ottenibile da uno
scanner.
La seconda fonte di errore avente origine ﬁsica è la non perfetta collinearità dei due
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(a) Eﬀetto range. (b) Eﬀetto collinearità.
Figura 2.5: Incertezze di origine ﬁsica che limitano la risoluzione spaziale di un rivelatore
PET, da [22].
fotoni creati, ciò è causato dal fatto che l'annichilazione avviene con il positrone
e l'elettrone non completamente a riposo e pertanto è presente una componente di
quantità di moto che si deve conservare dopo il processo, di conseguenza i fotoni sono
emessi con un angolo diverso da pi, ﬁgura 2.5b. Questo eﬀetto è indipendente dal
radionuclide utilizzato poiché l'annichilazione avviene quanto il positrone ha perso la
maggior parte della sua energia iniziale. La distribuzione dell'angolo tra i due fotoni
ha forma simile ad una gaussiana con una FWHM (Full Width Half Maximum) di
circa 0,5◦, con tale approssimazione l'errore indotto sulla risoluzione spaziale di uno
scanner PET con diametro D è pari a:
∆nc = 0, 0022 ∗D (2.8)
Per quanto riguarda il secondo tipo di errori, essi dipendono dalla tecnologia con
cui è costruito il rivelatore che spesso prevede una struttura a pixel di scintillatori.
L'errore di parallasse consiste nel fatto che un fotone può attraversare una sezione di
scintillatore ed interagire in un'altra e quindi si individua una linea di risposta diversa
da quella corretta. Inoltre poiché non si può risolvere il punto preciso dell'interazione
del fotone sul singolo pixel, è presente un limite intrinseco sulla risoluzione spaziale
dello scanner. Inﬁne l'errore di codiﬁca è determinato dal tipo di accoppiamento
previsto tra gli scintillatori e i fotorivelatori, spesso infatti un singolo fototubo è
associato a più pixel e il segnale è elaborato attraverso un procedimento chiamato
Logica di Anger, nel caso in cui, invece, l'accoppiamento tra i due elementi è 1÷1
tale errore si riduce a zero.
Dal momento che i diversi contributi sono indipendenti tra loro, l'eﬀetto comp-
lessivo si ottiene dalla somma in quadratura e l'espressione della risoluzione spaziale
di uno scanner PET è la seguente:





+ b2 + (0, 0022 ∗D)2 + p2 + r2 (2.9)
in cui d indica la dimensione del pixel, b l'errore di codiﬁca, D il diametro dello
scanner, p il contributo della parallasse e r il range del positrone, il fattore f proviene
dall'algoritmo di ricostruzione utilizzo e vale 1,1÷1,2.
In una tipica scansione PET vengono registrate dalle 106 alle 109 coincidenze,
che dopo essere state opportunamente corrette e ricostruite, forniscono un'immagine
tomograﬁca 3D della distribuzione del radiofarmaco all'interno del paziente e l'in-
tensità del segnale di ogni singolo voxel è proporzionale alla quantità di radionuclide
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contenuto del corrispondente elemento di volume.
Il processo correttivo è necessario per tener conto di tutti i diversi tipi di coinciden-
ze che possono avvenire: una coincidenza viene deﬁnita vera se i due fotoni rivelati
provengono da un'unica annichilazione, ﬁgura 2.6a, al contrario una coincidenza ran-
dom si veriﬁca ogni volta che avvengono due annichilazioni temporalmente vicine e
dei quattro fotoni emessi ne vengono rivelati solamente due (gli altri non raggiungono
lo scanner perché vengono assorbiti) aventi punti di origine diversi e in questo modo
si identiﬁca una linea di risposta che in realtà non esiste, ﬁgura 2.6b, le coincidenze
multiple, ﬁgura 2.6c, sono simili a quelle random tranne per il fatto che vengono reg-
istrati tre fotoni dei quattro generati dalle due annichilazioni e a causa dell'ambiguità
nello stabilire la linea di risposta corretta l'evento viene scartato, inﬁne, esistono le
coincidenze diﬀuse per cui uno o entrambi i fotoni subiscono una deﬂessione dalla
direzione di volo originaria a causa di un processo di scattering e quindi nuovamente
si associa ai due punti di rivelazione una linea di risposta che non è correlata con il
punto di annichilazione, ﬁgura 2.6d.
Per ognuno di questi casi esiste una determinata procedura e uno speciﬁco fattore
per correggere gli eﬀetti provocati e poter avere così un'immagine ﬁnale più nitida
e precisa possibile (per qualsiasi ulteriore informazione si rimanda ai testi indicati a
inizio sezione).
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(a) Vera. (b) Random.
(c) Multipla. (d) Diﬀusa.
Figura 2.6: Possibili tipi di coincidenze che vengono registrate da uno scanner PET, da [21].
Capitolo 3
Strumenti e Metodi utilizzati
3.1 Analisi step-by-step
L'analisi eseguita per questo lavoro di tesi si può suddividere in due percorsi che
si sviluppano in modo parallelo, ognuno dei quali produce risultati tra loro con-
frontabili: il primo riguarda la presa dati reale, il secondo la simulazione Monte
Carlo (MC) della medesima situazione. I passaggi chiave di ciascun ramo sono:
Dati : acquisizione =⇒ ricostruzione =⇒ creazione del proﬁlo =⇒ ﬁt
MC : setup del MC =⇒ analisi delle informazioni e simulazione del rivelatore =⇒
ricostruzione =⇒ creazione del proﬁlo =⇒ ﬁt
Uno schema più dettagliato è riportato in ﬁgura 3.1.
Argomento di questo capitolo è descrivere le principali caratteristiche di ciascuno
strumento e gli aspetti fondamentali di ogni passo impiegato nell'analisi.
3.2 Sistema di acquisizione
Il sistema PET planare utilizzato è stato sviluppato presso l'INFN (Istituto Nazionale
di Fisica Nucleare) e l'Università di Pisa nell'ambito del progetto RDH [24] [25] [26] [27].
Una descrizione più approfondita della parte hardware e dei collegamenti tra i vari
componenti si può trovare in [28] e [29].
Il rivelatore è costituito da due teste (denominate A e B) a base quadrata di lato
10,4 cm. Ogni testa è composta a sua volta da 4 moduli, di dimensioni 5,2 x 5,2 cm2,
(numerati da 1 a 4) ognuno con una matrice di 23 x 23 cristalli di LYSO, ﬁgura 3.2a,
ciascun cristallo misura 1,9 x 1,9 x 16 mm3 con un pitch da 2 mm. L'ortosilicato di
lutezio-ittrio drogato con il Cerio Lu1,8Y0,2SiO5(Ce), chiamato LYSO, è uno scin-
tillatore non -igroscopico paragonabile al BGO ma molto più veloce e con maggiore
emissione luminosa (light yield). Lo svantaggio del LYSO è di essere intrinsecamente
radioattivo a causa del decadimento del 176Lu che produce un fondo di fotoni di
diseccitazione, tuttavia tale fondo, sebbene sia elevato per il singolo cristallo, diven-
ta trascurabile una volta che si considera il segnale in coincidenza. In tabella 3.1
sono elencate le principali caratteristiche del LYSO. Ogni matrice è connessa ad un
fototubo per mezzo di una particolare resina ottica necessaria per ottenere un buon
accoppiamento tra la ﬁnestra del fototubo e lo scintillatore. I fototubi utilizzati sono
PSPMT (Position Sensitive Photo-Multiplier Tube) Hamamatsu H8500 [31], ﬁgu-
ra 3.2b. Il singolo fototubo è costituito da 64 pixel anodici (di dimensione 5,8 x 5,8
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Figura 3.1: Schematizzazione del percorso seguito durante il lavoro, in corsivo sono scritti
i programmi usati per i singoli processi.
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Tabella 3.1: Principali caratteristiche del LYSO da [30].
Caratteristica Valore Caratteristica Valore
Peso speciﬁco [gr/cm3] 7,4 Picco di emissione [nm] 420
Indice di rifrazione 1,82 Tempo di decadimento [µs] 0,047
Light yield ∼65% del NaI Igroscopico No
(a) Matrice di cristalli LYSO. (b) Fototubo Hamamatsu H8500.
Figura 3.2: Componenti del rivelatore.
mm2 ciascuno) disposti a matrice 8 x 8 per una superﬁcie sensibile totale di 49 x
49 mm2 a fronte di una dimensione complessiva di 52 x 52 x 27,4 mm3 (ﬁll factor
del 89%). Ha dinodi a 12 stadi e una ﬁnestra in borosilicato spessa 1,5 mm. La
tabella 3.2 riassume le principali caratteristiche del PMT H8500.
Ai ﬁni della ricostruzione dei dati PET è fondamentale che l'orientazione geo-
metrica reciproca delle matrici di cristalli, dei fototubi e delle teste sia chiaramente
deﬁnita. Come sistema di riferimento globale si orienta l'asse z con la direzione degli
ioni, l'asse y è rivolto verso il basso e di conseguenza si ﬁssa l'asse x perpendicolare
alle teste, ﬁgura 3.3. In tutto il lavoro si è considerato come origine degli assi il
centro della ﬁnestra del porta-fantoccio, sezione 3.3. Le due teste sono posizionate
una di fronte all'altra e sono assemblate identicamente, in modo tale che è possibile
scambiare la posizione reciproca senza modiﬁcare l'orientazione dei moduli che la
compongono (A1,. . . ,A4 e B1,. . . ,B4). Per tutti i casi esaminati la distanza tra le
teste è di 20 cm, la testa A si trova in x=10 e la B in x=-10, riferendoci agli assi prima
descritti. Un altro aspetto importante è la numerazione dei pixel-cristalli, da 1 a 629,
in ciascun modulo, per come sono montati, osservando ciascuna testa frontalmente,
Tabella 3.2: Principali caratteristiche del fototubo H8500 da [31].
Caratteristica Valore Caratteristica Valore
Risposta spettrale 300 ÷ 650 nm λ di picco 420 nm
Tipo fotocatodo Bialkali Numero anodi 8 x 8
Dimen. pixel 5,8 x 5,8 mm2 Dimen. (WxHxD) 52 x 52 x 28 mm3
Area Sensibile 49 x 49 mm2 Fill factor 89%
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(a) Orientazione delle teste del rivelatore.
(b) Vista frontale delle singole teste.
Figura 3.3: Schematizzazione delle teste del rivelatore, l'angolo rosso indica il cristallo
indicato con il numero 1.
il primo pixel si trova sempre nell'angolo in alto a destra e la numerazione procede
prima per righe e poi per colonne, si può così deﬁnire una coppia di assi locali ~j e
~k tali che muovendoci lungo il primo si aumenta il numero del pixel di 1, lungo il
secondo si incrementa di 23. La schematizzazione di quanto spiegato è riportata in
ﬁgura 3.3.
La struttura ﬁnale del rivelatore, la posizione e l'orientazione delle due teste e
la componentistica hardware interna di una di esse sono mostrate nelle fotograﬁe di
ﬁgura 3.4.
La prerogativa principale di questo sistema PET è l'elevata rapidità di risposta
che lo rende, allo stato attuale, uno dei pochi sistema in grado di acquisire eventi in
fase beam-on.
3.3 Fantocci e Porta-fantoccio
I bersagli utilizzati nelle diverse prese dati esaminate per questa tesi sono 3 fantocci
a forma di parallelepipedo: due di dimensioni 5 x 5 x 7 cm3 e uno 5 x 5 x 9 cm3.
Il primo, ﬁgura 3.5a, è omogeneo di PMMA (polimetilmetacrilato, (C5O2H8)n), il
secondo, ﬁgura 3.5b, è di PMMA con una cavità cilindrica centrata sull'asse z (di
raggio R = 5 mm e altezza 1 cm) posta a 2 centimetri di profondità dalla faccia
irraggiata, il terzo, ﬁgura 3.5c, è composto da 5 strati con 3 diﬀerenti materiali: 2
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(a) Struttura reale delle teste del rivelatore. (b) Interno di una testa.
Figura 3.4: Fotograﬁe della struttura ﬁnale del rivelatore e dell'interno di una delle due
teste che lo compongono. Si nota la posizione e l'orientazione delle singole teste
e la componentistica hardware interna.
(a) Omogeneo di PMMA. (b) PMMA con cavità. (c) Eterogeneo
H2OLUNGPMMA.
Figura 3.5: Fantocci utilizzati nelle prese dati.
cm di acqua solida, 1 cm di materiale polmone-equivalente (LUNG), 1 cm di acqua
solida, 2 cm di LUNG e 3 cm di PMMA. La tabella 3.3 riporta le percentuali, in
massa, degli elementi costituenti i materiali utilizzati.
I fantocci sono tenuti in posizione da un porta-fantoccio costituito da due ele-
menti di PMMA: una cornice verticale a forma di parallelepipedo di 14 x 10 x 1,9
cm3 con una cavità di 8 x 8 cm2 in cui inserire un secondo parallelepipedo lungo
7 cm con una cavità di 5 x 5 cm2 in cui inserire i fantocci sopra descritti. Il pun-
to centrale di tale cavità, sulla faccia direttamente irraggiata, è stato considerato il
centro del sistema di riferimento globale. Una ricostruzione del setup sperimentale
porta-fantoccio/rivelatore è rappresentato in ﬁgura 3.6. Il tutto è ﬁssato ad una
Tabella 3.3: Percentuali, in massa, degli elementi costituenti i materiali utilizzati.
Materiale Densità [g/cm3] C % O % H % Ca % N % Mg %
PMMA 1,19 59,98 31,96 8,06
Acqua solida 1,05 67,23 19,97 8,08 2,31 2,41
LUNG 0,30 59,57 18,39 8,69 1,96 11,39
3.4. ACQUISIZIONI 32
Figura 3.6: Visione prospettica del sistema porta-fantoccio/rivelatore (anche se dello stes-
so materiale si è preferito usare colori diversi per meglio evidenziare i singoli
elementi).
Figura 3.7: Fotograﬁa del sistema completo rivelatore/porta-fantoccio/fantoccio (nel ca-
so speciﬁco quello omogeneo) che mostra le posizioni reciproche occupate dai
singoli elementi.
struttura di metallo, che funziona da base, in modo tale che il fantoccio e le teste
del rivelatore siano centrate verticalmente, la struttura è progettata in modo tale
che il sistema possa essere installato sul lettino nella linea del fascio così da poter
raccogliere dati sia durante l'irraggiamento (beam-on) che in seguito ad esso (beam-
oﬀ). Grazie a dispositivi meccanici è possibile spostare lungo l'asse z la posizione
relativa tra fantoccio e rivelatore.
In ﬁgura 3.7 è riportata una fotograﬁa del sistema completo rivelatore/porta-
fantoccio/fantoccio (nel caso speciﬁco quello omogeneo) che mostra le posizioni re-
ciproche occupate dai singoli elementi.
3.4 Acquisizioni
Le analisi svolte in questo lavoro riguardano prese dati eseguite presso il Centro
Nazionale di Adroterapia Oncologica per il Trattamento dei Tumori di Pavia [33] e
il Centro di Adroterapia per il Trattamento delle Patologie Rare di Catania [32] nei
giorni, rispettivamente 22/07/2012 e 03/04/2013. Nel prosieguo si farà riferimento
ai luoghi di acquisizione con i termini CNAO e CATANA (Centro di Adroterapia
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Figura 3.8: Esempio della struttura temporale dell'irraggiamento di CNAO, 6 spill.
e Applicazioni Nucleari Avanzate). La diﬀerenza fondamentale tra le due strutture
consiste nel tipo di acceleratore impiegato: al CNAO si impiega un sincrotrone che
produce un irraggiamento di tipo impulsato composto dai cosiddetti spill, la struttura
temporale è articolata da 1 secondo di emissione seguita da 4 secondi di pausa,
un esempio è riportato in ﬁgura 3.8, mentre a CATANA si utilizza un ciclotrone
superconduttore e quindi produce un irraggiamento di tipo continuo.
Tra i due casi è diverso il tipo di beam utilizzato: CNAO utilizza un fascio con
proﬁlo gaussiano avente 15 mm di FWHM (Full Width Half Maximum), chiamato
pencil, che viene spostato, per mezzo di due magneti di scansione, lungo la sagoma
del tumore con una precisione di 2 µm, CATANA, invece, produce un fascio di 34
mm di diametro che viene opportunamente ridotto, prima di raggiungere il paziente,
attraverso appositi collimatori in ottone sagomati in maniera speciﬁca per ogni per-
sona. Altra diﬀerenza rilevante è il tipo di particelle e l'energia con cui i due centri
lavorano: CNAO utilizza sia protoni che ioni carbonio ﬁno ad oltre i 100 MeV po-
tendo così intervenire su zone più profonde, CATANA, al contrario, impiega fasci di
protoni da 62 MeV, che si riducono a 58 MeV all'uscita della linea di trasporto, tale
energia permette di raggiungere una profondità massima di 30 mm pertanto il centro
è specializzato nel trattamento di lesioni neoplastiche della regione oculare.
I casi presi in considerazione sono in tutto 7: 1 per CATANA, in cui si distingue tra
fase beam-on (durante l'irraggiamento) e fase beam-oﬀ (ad irraggiamento concluso),
e 6 per CNAO, in cui si raccoglie il segnale complessivo beam-on + beam-oﬀ e solo
in un secondo momento è stata fatta un'ulteriore analisi separando i dati ottenuti
nelle due diverse fasi. Ciascuna acquisizione si diﬀerenzia dalle altre per condizione
di irraggiamento (energia e punto di ingresso del fascio) e/o per fantoccio utilizza-
to, ﬁgura 3.5. La tabella 3.4 riassume, in ordine cronologico, i setup utilizzati, nel
seguito si riferirà ad ognuno di essi tramite una precisa etichetta.
3.5 Software di ricostruzione
I dati PET sono acquisiti come coppie di fotoni, sono ritenute valide soltanto quelle
in cui entrambi i fotoni rilasciano un'energia che rientra nella ﬁnestra energetica di
[350,850] keV. Ciascuna coppia di fotoni costituisce una linea di risposta (line of
response, LOR) che è speciﬁcata da 4 numeri: i due moduli colpiti e il numero del
cristallo in cui ciascun fotone ha interagito. Per ciascuna LOR è necessario fornire
anche il numero di volte in cui essa viene attivata. Le informazioni sono contenute
in un formato di ﬁle .lm (un listmode modiﬁcato che prende il nome di LORDA-
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Tabella 3.4: setup utilizzati nelle diverse prese dati (* i due casi si diﬀerenziano per la
posizione di ingresso dei fasci come spiegato nella sezione 4.2.2).
Centro Orario Energia (MeV) Fantoccio Spill Etichetta
CATANA  58 Omogeneo  CATANA
CNAO
09:42 92,3 Omogeneo 6 CNAO 92,3
11:27 96  98,32 Omogeneo 10 CNAO 2 Spots (I)*
12:20 92,3 Con cavità 6 CNAO Cavità
13:00 97,5 Omogeneo 7 CNAO 97,5
13:53 96  98,32 Omogeneo 10 CNAO 2 Spots (II)*
14:20 92,3 Eterogeneo 6 CNAO Eterogeneo
TA) compatibile con il programma di ricostruzione. La ricostruzione dell'immagine
dell'attività registrata viene eseguita attraverso un algoritmo ricorsivo di massima
verosimiglianza (MLEM ) basato su un modello di risposta del sistema calcolato in
precedenza [25], il sistema ricostruisce un campo di vista (ﬁeld of view, FOV), centra-
to rispetto alle teste del rivelatore, di 10 x 10 x 10 cm3 e ciascun voxel dell'immagine
ﬁnale è 1 x 1 x 1 mm3. Per tenere conto delle eﬃcienze non uniformi del rivelatore
e di altri possibili eﬀetti geometrici non correttamente inseriti all'interno del mod-
ello di ricostruzione considerato, è stata implementata una normalizzazione diretta
utilizzando una sorgente piana di 110 x 110 x 3 mm3 riempita di 18F sotto forma
di FDG (Fluoro-Desossi-Glucosio): quest'ultima è stata posta in mezzo alle due
teste per poter attivare tutte le LOR. Inoltre è stata applicata all'algoritmo MLEM
una correzione standard per le coincidenze random. Il programma di ricostruzione
permette di scegliere il numero di iterazioni da eﬀettuare, tutti i risultati esposti
sono stati ottenuti con 5 iterazioni dal momento che tale valore è suﬃciente per ot-
tenere un'immagine ﬁnale di alta qualità con un livello di rumore accettabile, nessun
miglioramento è stato riscontrato con un numero superiore di cicli.
L'output della ricostruzione è costituito da tanti ﬁle (in formato gipl.gz ) quanti
sono i cicli utilizzati nella ricostruzione contenenti i dati aggiornati di ciascun VOX-
EL, più un'immagine ﬁnale (in formato raw 32 bit real little-endian) corrispondente
all'ultima iterazione.
3.6 Elaborazione dell'immagine e creazione del proﬁlo
3.6.1 ImageJ
Per visualizzare il prodotto dalla ricostruzione, che costituisce un volume di 100 x
100 x 100 voxel, si è utilizzato il software ImageJ (Image Processing and Analysis
in Java [34]). Il risultato viene presentato come una sequenza di 100 immagini (che
ImageJ interpreta come stack) in scala di grigi, di dimensione 100 x 100 pixel, in cui
ciascun immagine rappresenta una sezione (x-y) ad una diversa profondità z del FOV
e ogni pixel indica 1 x 1 mm2. ImageJ permette di modiﬁcare lo stack elaborando
le immagini (operazione di reslice) per ottenere viste su altri piani: (y-z) e (x-z).
La ﬁgura 3.9 mostra, come esempio, il caso della ricostruzione della presa dati di
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(a) Vista principale (x-y),
z = 17.
(b) Reslice laterale (z-y),
x = 50.
(c) Reslice superiore (z-x),
y = 60.
Figura 3.9: Esempio di immagini ottenute dalla ricostruzione ed elaborate con ImageJ: dati
sperimentali del caso CNAO 97,5, il fascio ha una FWHM di 15 mm.
CNAO 97,5 (per tutte le immagini si è sostituita la scala di grigi con l'opzione ﬁre
per meglio evidenziare le parti attive).
Come è lecito aspettarsi, considerando la struttura planare del rivelatore e la
limitata porzione di angolo solido che ricopre, la risoluzione spaziale lungo x è molto
peggiore di quella lungo y, ﬁgura 3.9c e 3.9b causando un allargamento della zona
attiva che in realtà occupa un'area più limitata, da precedenti misure per la caratter-
izzazione del rivelatore eseguite dal gruppo è emerso che la risoluzione spaziale vale
7,6 mm lungo l'asse x mentre 1,7 mm lungo gli altri due assi [27]. Si noti, inoltre,
che il punto di ingresso del fascio non corrisponde al centro geometrico del fantoccio
e, di conseguenza neanche al centro del FOV di ricostruzione, ma è spostato più in
basso di circa 1 cm.
3.6.2 Scelta della ROI
Il confronto tra dati sperimentali e MC, e quindi la valutazione della bontà del sis-
tema PET, è fatto considerando la lunghezza in z della zona attivata attraverso il
parametro ∆W50, sezione 3.8.4, è necessario, dunque, creare un proﬁlo unidimension-
ale in z che indichi la profondità raggiunta dal fascio. ImageJ permette di selezionare
su una data immagine dello stack iniziale (e quindi sul piano (x-y)) una zona di in-
teresse (region of interest, ROI ) e quindi di calcolare il valore medio di grigio in tale
regione per tutte le 100 immagini.
Tale passaggio è stato uno dei più delicati e discussi di tutto il lavoro eﬀettuato
poiché non esiste alcun protocollo sulla forma della ROI da scegliere, sebbene per
molti dei risultati pubblicati in precedenza dal gruppo sia stata usata una circon-
ferenza di raggio 10 mm, si è deciso di esaminare anche altre forme alternative dato
che oltre ad irraggiamenti presso CATANA si sono esaminati dati acquisiti presso
CNAO.
Per il tipo di ROI da utilizzare sono state pertanto considerate diverse opzioni: due
circonferenze, una di raggio 10 pixel (10 mm) e una 5 pixel, due ellissi, la prima con
semiasse maggiore a = 20 pixel e semiasse minore b = 5 pixel, la seconda con dimen-
sioni a = 40 pixel e b = 10 pixel, e inﬁne un quadrato di lato 50 pixel (in sostanza
il contorno del fantoccio), in tutti i casi considerati il centro della ROI è stato fatto
coincidere con il centro del fascio. La scelta del particolare rapporto tra le dimensioni
dei semiassi delle ellissi è stata fatta tenendo conto della diversa risoluzione spaziale
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del rivelatore in x e in y [27], pertanto per compensare il numero di eventi registrati
nelle due direzioni si è considerata una ROI con estensione in x quattro volte quella in
y comprendendo in questo modo la statistica laterale che altrimenti andrebbe persa.
Le immagini delle diverse ROI con il confronto tra i relativi proﬁli ottenuti, per il
caso dei dati sperimentali di CNAO 97,5 rappresentato dall'immagine di ﬁgura 3.9a,
sono riportate in ﬁgura 3.10, si ricorda che il fascio di protoni ha una FWHM di 15
mm. Dal momento che i valori medi di grigio sono diversi per ogni ﬁgura scelta le
diverse curve sono state normalizzate ad area unitaria per poterle meglio confrontare
(da questo punto in poi ogni qual volta sull'asse delle ordinate sarà presente l'unità
di misura [a.u.n.] si dovrà intendere che le curve mostrate sono normalizzate ad area
unitaria). E' evidente che più grande è l'estensione della ROI, maggiore è l'altezza
delle code del proﬁlo ottenuto a causa della componente di fondo che viene in questo
modo inclusa, tuttavia, ai ﬁni del calcolo del ∆W50 le zone importanti del proﬁlo
sono la parte prossimale di salita e quella distale di discesa e come si può notare
tutte le ROI scelte producono lo stesso risultato e pertanto sono ugualmente valide.
La stessa operazione, con le medesime ROI, è stata eseguita anche sulle immagini
della ricostruzione MC e il confronto tra i proﬁli ottenuti è riportato in ﬁgura 3.11
Nuovamente si osserva che i bordi del proﬁlo combaciano per tutte le ROI consider-
ate ma questa volta è evidente un signiﬁcativo cambiamento per quel che riguarda
la parte prossimale della curva: se si utilizzano zone di interesse a forma circolare è
presente un picco iniziale che si attenua fortemente nel caso di ROI più estese come
quella quadrata o le due ellittiche. Il diverso comportamento tra i proﬁli ottenuti
per i dati sperimentali e quelli per la ricostruzione della simulazione MC è stato at-
tribuito al fatto che (come sarà spiegato più avanti nella sezione 3.8.1) la simulazione
del rivelatore riguarda solo la sua posizione, rispetto al fantoccio, e la sua struttura
segmentata ma non la ﬁsica dell'interazione che avviene nei diversi cristalli che lo
compongono.
Avendo veriﬁcato che il ∆W50 è indipendente dalla forma della ROI, per miglio-
rare l'accordo tra il proﬁlo dei dati sperimentali e quello della ricostruzione MC (in
vista anche delle ulteriori indagini che verranno eseguite su fantocci antropomorﬁ
per cui sarà importante non solo la profondità raggiunta dal fascio ma anche l'an-
damento del proﬁlo lungo z, come mostrato nello studio presentato in sezione 5.3 a
pagina 82, per la forma della ROI si è scelta quella che determinava un proﬁlo che
meglio si adattava ai dati sperimentali.
3.7 Simulazioni MC
Il generatore Monte Carlo usato per simulare le condizioni di irraggiamento reali
descritte in precedenza è stato FLUKA [35]. FLUKA è un pacchetto di simulazione
MC completamente integrato con la ﬁsica delle particelle ed è ampiamente utilizzato
negli esperimenti delle alte energie ma anche in ambito astronomico, medico, biologi-
co e altri settori [37] [36]. In particolare è stata utilizzata una development version:
FLUKA2013 Version 0.0 (5/16/2013), con i dati sulle sezione d'urto di interazione
nucleare aggiornati agli ultimi esperimenti disponibili raccolti nel OECD (Organisa-
tion for Economic Cooperation and Development) Nuclear Energy Agency Data Bank
per migliorare i risultati delle simulazioni. A causa della particolare licenza non è
stato possibile girare le simulazioni su un computer personale ma da remoto su una
macchina presso la sede INFN di Milano.
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(a) Circolare R = 10 mm. (b) Circolare R = 5 mm. (c) Quadrata l = 50 mm.
(d) Ellittica a = 20 mm b = 5
mm
(e) Ellittica a = 40 mm b =
10 mm
(f) Proﬁli in z (normalizzati ad area unitaria) ottenuti con le ROI indicate.
Figura 3.10: Possibili ROI utilizzate per la creazione del proﬁlo nel caso di un fascio di
protoni con FWHM di 15 mm. Nel caso speciﬁco le immagini riguardano i
dati sperimentali del caso CNAO 97,5.
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Figura 3.11: Proﬁli in z (normalizzati ad area unitaria) ottenuti con le ROI indicate. Nel
caso speciﬁco si tratta della ricostruzione della simulazione MC del caso CNAO
97,5.
(a) Vista frontale (x-y),
z = 17.
(b) Vista laterale (z-y), x = 50. (c) Vista superiore (z-x),
y = 60.
Figura 3.12: ROI utilizzata per la creazione dei proﬁli (con riferimento alla ﬁgura 3.9).
Si è preferito scegliere la forma ellittica con semiasse maggiore a = 40 pixel e
semiasse minore b = 10 pixel per tenere conto della diversa risoluzione spaziale
del sistema nelle direzioni x e y.
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A diﬀerenza di precedenti lavori in cui FLUKA era usato solo per valutare la
lunghezza del cammino percorso dai protoni, in questo caso è stato considerato una
piattaforma indipendente per simulare le annichilazioni dei β+ prodotti dagli isotopi
instabili formati dalle reazioni nucleari tra i protoni del fascio e gli atomi del bersaglio
includendo le predizioni aggiornate degli ultimi modelli di FLUKA.
Per facilitare la creazione del codice di input della simulazione (che prevede uno
script in fortran) è stata utilizzata l'interfaccia graﬁca FLAIR (FLUKA Advanced
Interface) [38]. Essa è interamente basata su python e Tkinter e permette di com-
porre l'input riempiendo appositamente i campi di un menù che setta tutti gli aspetti
della simulazione. L'editor geometrico di FLAIR, inoltre, consente di visualizzare in
tempo reale il tipo di setup creato, le ﬁgure come 3.5 e 3.6 e quelle presentate nel
capitolo 4 sono appunto ottenute attraverso la visione 3D dell'editor geometrico.
Per la precisione delle simulazioni è stata scelta l'impostazione predeﬁnita PRE-
CISIO. Le impostazioni del fascio: energia e coordinate (x-y) del punto di ingresso
nel fantoccio (l'asse z è quello del fascio) e la struttura degli spill (per CNAO) sono
importate dal programma da un opportuno ﬁle di testo esterno. La soglia per la
creazione di fotoni è stata ﬁssata a 100 keV. La geometria e la composizione del
fantoccio e del porta-fantoccio sono state ricreate e inserite direttamente in FLUKA
caso per caso. Le informazioni registrate per ciascun evento sono state: il numero
atomico Z e quello di massa A dell'atomo emittente, le coordinate spaziali e quella
temporale del decadimento, le coordinate spaziali della conseguente annichilazione e
la cinematica dei fotoni prodotti (i coseni direttori rispetto agli assi cartesiani).
3.7.1 ROOT
L'output della simulazione MC viene raccolto in un ﬁle compatibile con l'ambiente
di lavoro per analisi di dati utilizzato ROOT [39] (nello speciﬁco la versione 5.32/04
rilasciata il 13 Luglio 2012): un pacchetto software sviluppato dal CERN, scritto in
C++. ROOT prevede un'organizzazione ad albero dei dati (il contenuto dei suoi ﬁle
è appunto chiamato tree) in cui ogni ramo identiﬁca con una precisa informazione
degli eventi registrati (numero atomico Z, numero di massa A,. . . ) e raccoglie i diversi
valori di tale variabile (le foglie). Tra le molteplici funzionalità messe a disposizione
da ROOT sono state utilizzate principalmente quelle per la visualizzazione e l'analisi
di distribuzioni tramite istogrammi e funzioni, il ﬁtting e, chiaramente, la possibilità
di interfacciarsi con generatori MC.
3.8 Programma di analisi
Per l'elaborazione dei dati e tutte le analisi svolte è stato pertanto scritto un program-
ma in C++. L'architettura di quest'ultimo è suddivisa in più funzioni che eseguono
ognuna speciﬁci compiti, la presenza di opportuni ﬂag iniziali consente di disatti-
vare velocemente le singole parti qualora non sia necessario svolgere tutte le funzioni
disponibili limitando così il tipo di analisi richiesto e di conseguenza riducendo il
tempo di esecuzione.
3.8.1 Simulazione del rivelatore
La simulazione MC utilizzata genera i punti di creazione delle coppie di fotoni prodot-
ti dall'annichilazione ma non il punto di interazione tra il singolo fotone e il rivelatore.
Per simulare l'acquisizione reale, e poter confrontare i risultati, è dunque necessario
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ricostruire la struttura del rivelatore e, in particolare, la matrice di cristalli di cias-
cun modulo (A1,. . . ,B4), questa operazione è stata implementata direttamente nel
programma creato: dai coseni direttori, registrati dal MC, si ricostruisce la semiretta
(per componenti (x-y) e (x-z)) percorsa da ciascun fotone e quindi attraverso una
estrapolazione geometrica lineare si individua l'eventuale intersezione con la faccia
di una delle due teste (A o B) del rivelatore. Conoscendo il punto di interazione e
le dimensione dei singoli cristalli si risale inﬁne, prima, al modulo colpito dal fotone,
a ciascun modulo è stato attribuito un numero identiﬁcativo, e, poi, al numero del
cristallo in cui esso ha interagito, entrambi i valori vengono salvati in un ﬁle esterno
(in formato binario, .bin, anziché testuale per contenerne le dimensioni). Una coppia
di fotoni si considera valida e viene registrata solamente se entrambi i fotoni colpis-
cono zone sensibili del rilevatore, si ottiene in questo modo una stringa di 4 numeri.
Per poter utilizzare il software di ricostruzione è necessario convertire, usando un
apposito script, l'output binario prodotto in un ﬁle nel formato adatto all'operazione
(.lm), sezione 3.5. Per come è stato strutturato il programma è possibile anche
facilmente simulare uno spostamento nelle tre direzioni della posizione relativa tra
fantoccio/porta-fantoccio e rivelatore, sezione 4.4.
3.8.2 Creazione coppie di fotoni
Come spiegato nella sezione 3.7 la versione di FLUKA utilizzata non è pubblica
e pertanto non eseguibile in locale. Per evitare che qualunque tipo di imprevisto
interrompesse la simulazione invalidando i risultati ottenuti e costringendo a riavviare
il processo, si è preferito avviare una successione di cicli con un minor numero di
particelle primarie piuttosto che uno unico con statistica più alta, nello speciﬁco
ogni simulazione eﬀettuata è stata fatta su 5 cicli con 2 ∗ 107 protoni ciascuno.
Per come è stato programmato il codice, la simulazione produce 1 evento registrato
(decadimento ed emissione di β+) ogni 60 protoni, circa, inviati con un'energia di
97,5 MeV, ciò signiﬁca che a fronte dei 2 ∗ 107 primari, per ogni ciclo, risultano
poco più di 3 ∗ 105 eventi salvati dal MC e quindi analizzabili, tali valori dipendono
dall'energia scelta e variano anche in base agli elementi che compongono il bersaglio
simulato. Dal momento che il computer utilizzato è condiviso da più utenti non
è stato possibile sfruttare le piene potenzialità di calcolo della macchina e ciascun
ciclo sottomesso richiedeva all'incirca un giorno (24 h) di tempo macchina, variabile
in base alla complessità del fantoccio irraggiato. Ogni simulazione ha richiesto, di
conseguenza, 5 giorni per produrre indicativamente 1, 5 ∗ 106 eventi analizzabili,
di questo soltanto il 5% circa delle coppie ha entrambi i fotoni che raggiungono
le teste dei rivelatori (a causa della limitata copertura angolare) andando così a
contribuire al segnale, inoltre la correzione per attenuazione, sezione 3.8.3, riduce
ulteriormente tale numero di un fattore 2÷3, a seconda della posizione e composizione
del fantoccio considerato. Si capisce quindi che non è solamente consigliabile ma
quasi necessario produrre un incremento di statistica signiﬁcativo, un aumento del
numero di eventi del MC di un fattore 10 o più avrebbe richiesto oltre un mese
per ogni situazione reale considerata, pertanto tale modiﬁca è stata implementata
direttamente all'interno del programma C++: è stata creata un'apposita routine
che permette di generare un numero arbitrario (selezionabile dall'utente) di coppie
di fotoni back-to-back, con direzione di emissione casuale su 4pi, per ogni punto di
annichilazione registrato dal MC. In questo modo si ottiene una statistica molto
elevata in tempi signiﬁcativamente ridotti: l'esecuzione del programma con questa
modiﬁca richiede, come ordine di grandezza, 15 minuti se si creano 10 coppie per
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Figura 3.13: Proﬁli ottenuti moltiplicando il numero di fotoni prodotti da ogni punto di
annichilazione (per il MC di CNAO 97,5) In tutti i casi non si produce alcun
cambiamento nel fronte prossimale di salita o in quello distale di discesa del
proﬁlo, che sono le parti fondamentali per determinare il ∆W50. Tutte le curve
sono state ottenute selezionando una ROI ellittica con semiassi maggiore e mi-
nore, rispettivamente, di a = 40 pixel e b = 10 pixel e sono state normalizzate
ad area unitaria per poterle sovrapporre e renderle confrontabili.
ogni punto. Per valutare quale fosse il numero di coppie da generare per raggiungere
un giusto compromesso tra tempo di esecuzione e statistica prodotta è stata fatta
una prova con il MC del caso CNAO 97,5 con 5, 10, 20 e 50 coppie di fotoni per ogni
punto, i proﬁli ottenuti sono mostrati in ﬁgura 3.13. Si vede chiaramente in tutti i casi
che la generazione dei fotoni non produce alcun cambiamento nel fronte prossimale
di salita o in quello distale di discesa del proﬁlo, che sono le parti fondamentali per
determinare il ∆W50 e quindi confrontare il MC con l'acquisizione reale. L'aumento
di statistica ha come unico eﬀetto, prevedibile, una diminuzione del rumore contenuto
nelle immagini di ricostruzione come si nota dall'appiattimento delle ﬂuttuazioni che
interessano la parte centrale del proﬁlo. Pertanto per tutti i MC considerati si è
deciso di generare 10 coppie di fotoni per ogni punto e i proﬁli mostrati nel seguito
sono ottenuti con tale aumento di statistica.
3.8.3 Correzione per attenuazione
Per rendere la simulazione più realistica è necessario anche riprodurre la possibilità
che un fotone venga assorbito dal materiale del fantoccio o del porta-fantoccio e non
raggiunga così il rivelatore. Tale eventualità è stata anch'essa inserita direttamente
nel programma C++ tramite un'apposita funzione. La procedura seguita per eﬀet-
tuare la correzione per attenuazione è la seguente: per ciascun fotone si individua il
punto di uscita dal fantoccio e dal porta-fantoccio, conoscendo il punto di annichi-
lazione si calcola la distanza d percorsa all'interno di ciascun pezzo, conoscendo la
composizione dei materiali utilizzati dal database del NIST (The National Institute
of Standards and Technology) [40] si trova il valore del coeﬃciente di attenuazione
totale massico λ/ρ [cm2/g], da cui si ricava λ [cm−1] moltiplicando per la densità
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ρ [g/cm3] nota, a questo punto si calcola la probabilità p = e−d∗λ che il fotone at-
traversi una distanza d, inﬁne si genera un numero casuale x nell'intervallo [0,1],
se p > x il fotone non viene assorbito altrimenti, se p < x il fotone scompare nel
percorso. Tutto il calcolo viene eseguito solamente per i fotoni delle coppie valide,
sezione 3.8.1, chiaramente basta che uno dei due fotoni venga assorbito per invalidare
la coppia e non contribuire al segnale per la ricostruzione. L'algoritmo per il calcolo
è tanto più articolato (e richiede maggior tempo macchina) quanto più è complesso
il fantoccio considerato.
3.8.4 Confronto dei proﬁli: ﬁt e ∆W50
La parte conclusiva di tutto il percorso di analisi (per ciascun caso esaminato) con-
siste nel confronto tra il proﬁlo ottenuto dalle immagini ricostruite dell'acquisizione
sperimentale e quello risultante dalla ricostruzione della simulazione creata, per un
ulteriore confronto si considera anche l'istogramma lungo z dei punti di annichilazione
direttamente registrati dal MC. Si paragonano, dunque, 3 tipi di curva: i dati sper-
imentali ricostruiti (Data), la ricostruzioni del MC (MC-Reco) e la distribuzione
originaria del MC (MC-Truth), per quest'ultima, per ogni bin, è indicato l'errore
statistico fornito dalla simulazione.
I proﬁli forniti dal MC-Truth non risentono, in particolare, della limitata coper-
tura angolare che ha invece il sistema PET e ciò permette di ottimizzare il setup
sperimentale per future prese dati.
A causa della diversa natura delle singole curve, è necessario normalizzarle ad
area unitaria per poterle sovrapporre e avere in questo modo una valutazione quali-
tativa immediata della bontà del sistema di rivelazione utilizzato (la normalizzazione
è indicata dall'unità di misura [a.u.n.] per l'asse delle ordinate). Per produrre un
risultato quantitativo si è deciso di considerare il parametro ∆W50, ossia la distanza
in z tra il punto a metà altezza del fronte di discesa del proﬁlo e il corrispondente
punto sul fronte di salita, per trovare questi due valori è stato eseguito un ﬁt a 4
parametri. Sono state provate inizialmente 4 funzioni base diﬀerenti: l'Error Func-
tion Erf e la sua complementare Erfc (rispettivamente per la salita e la discesa
della curva), l'arcotangente Arctg e una particolare funzione del tipo Fermi-Dirac
















































i parametri A e C corrispondono, rispettivamente, al massimo e al minimo (asintotico
per z →∞) raggiunti dalla funzione, µ è la coordinata z del punto a metà altezza e
σ è correlata alla rapidità con cui cresce/descresce la curva. Il valore cercato ∆W50
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Tabella 3.5: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti ottenuti con le diverse funzioni
per i dati sperimentali del caso CNAO 97,5 (FD, Erf e Arctg indicano, rispetti-
vamente, le funzioni descritte in precedenza, '+ L' indica il secondo algoritmo
di ﬁt fornito da FLUKA).
FD FD + L Erf Erf + L Arctg Arctg + L
5,55 ± 0,03 5,55 ± 0,03 5,55 ± 0,03 5,55 ± 0,03 5,54 ± 0,03 5,54 ± 0,03
Figura 3.14: Funzioni di prova scelte per il ﬁt (esempio sui dati sperimentali del caso CNAO
97,5).
si ottiene quindi calcolando µF −µR, in cui F e R indicano il fronte di discesa (fall)
distale e di salita (rise) prossimale. ROOT mette a disposizione due algoritmi per
il ﬁt: quello di default basato sul metodo del χ2 e uno opzionale basato sul metodo
della verosimiglianza logaritmica [42, cap. 5], in totale si hanno, quindi, 6 funzioni
per il ﬁt, con + L si indica il secondo algoritmo. Come mostrano sia la ﬁgura 3.14
che i valori raccolti in tabella 3.5, in cui è stato riportato come esempio il proﬁlo
ottenuto dei dati sperimentali del caso CNAO 97,5, tutte e 6 le funzioni producono
valori di ∆W50 praticamente identici. L'incertezza attribuita alla singola misura è la
somma in quadratura (poiché indipendenti) degli errori forniti dal ﬁt per i parametri
µF e µR. Per i risultati presentati si è deciso di considerare la funzione FD con
l'algoritmo opzionale (+ L).
Capitolo 4
Risultati
In questo capitolo verranno presentati i risultati degli irraggiamenti eﬀettuati presso
i due centri italiani di adroterapia clinica, CATANA e CNAO, illustrando le singole
acquisizioni e le rispettive analisi svolte.
4.1 Risultati MC
Prima di analizzare i proﬁli di attività e di mostrare i risultati ﬁnali ottenuti per
i diversi casi considerati, è utile far vedere un esempio delle informazioni ricavabili
con le variabili contenute nella simulazione Monte Carlo (MC). Si ricorda che per
ogni evento è stato registrato il numero atomico Z e il numero di massa A dell'atomo
che decade, le coordinate spaziali e temporale del decadimento, le coordinate spaziali
dell'annichilazione del positrone emesso e i coseni direttori dei due fotoni emessi.
La ﬁgura 4.1 mostra le quantità dei diversi isotopi coinvolti a seguito di un ir-
raggiamento di un fantoccio omogeneo di PMMA 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 97,5
MeV (caso CNAO 97,5), si vede chiaramente che i principali contributi al segnale
provengono da 11C e 15O, fatto prevedibile dal momento che la composizione del
fantoccio è ricca di 12C e 16O, si veda la tabella 3.3 a pagina 31, tuttavia le quantità
relative dei due isotopi variano in base al tempo di irraggiamento e a quello di acqui-
sizione come illustrato più avanti. L'immagine si riferisce alla simulazione di CNAO
97,5 considerando sia la fase beam-on di 31 secondi (durante l'irraggiamento) che
quella beam-oﬀ di 13 minuti circa (a trattamento completato) pertanto è corretto
che i due contributi di equivalgano dal momento che 15O prevale nettamente nella
prima parte mentre 11C è dominante nella seconda. I valori indicati sono da mettere
in relazione a circa 2 milioni di eventi registrati nell'output del MC.
Grazie alle informazioni spaziali degli eventi è possibile costruire proiezioni 1D o
2D su qualsiasi piano sia per i decadimenti che per le annichilazioni. Un esempio di
immagine bidimensionale è riportato in ﬁgura 4.2, in cui è mostrato un istogramma
sul piano (z-y) delle annichilazioni per la simulazione del caso CATANA nel quale si
considera l'irraggiamento di un fantoccio omogeneo di PMMA 5 x 5 x 7 mm3 con un
fascio di protoni da 58 MeV. Per tale energia si raggiunge una profondità massima di
circa 2 cm, si nota inoltre il diametro di circa 35 mm fascio, sezione 3.4 a pagina 32.
Il dato temporale permette di ricostruire il tipico andamento esponenziale del
decadimento dell'attività sia complessivo che dei diversi isotopi, ﬁgure 4.3a e 4.3b.
La linea rossa verticale tratteggiata riportata nelle due ﬁgure indica la ﬁne dell'ir-
raggiamento separando così la parte beam-on da quella beam-oﬀ. Sono ben evidenti
i due diversi tipi di irraggiamento: continuo per il caso CATANA, pulsato per i casi
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Figura 4.1: Isotopi prodotti dalle reazioni nucleari a seguito dell'irraggiamento di un fan-
toccio di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 97,5 MeV. A causa della
composizione del fantoccio ricca di 12C e 16O i maggiori contributi provengono
da 11C e 15O, tuttavia le quantità relative dei due isotopi variano in base al
tempo di irraggiamento e a quello di acquisizione, in questo caso si equivalgono
poiché si considera sia la parte beam-on di 31 secondi che quella beam-oﬀ di 13
minuti circa. I valori numerici riportati fanno riferimento a circa 2 milioni di
eventi registrati nell'output del MC (simulazione del caso CNAO 97,5 ).
Figura 4.2: Istogramma bidimensionale sul piano (y-z) delle annichilazioni prodotte da un
irraggiamento di un fantoccio di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da
58 MeV (simulazione del caso CATANA), tale energia permette di raggiungere
una profondità di circa 2 cm. Si nota il diametro del fascio di circa 35 mm già
descritto in sezione 3.4 a pagina 32.
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CNAO in cui si notano i singoli spill (6 o 10 a seconda della situazione per ripro-
durre le condizioni dell'irraggiamento sperimentale). Nella parte beam-on è presente
un progressivo aumento del numero dei decadimenti (con picchi in corrispondenza
dei singoli spill, per CNAO) che decade esponenzialmente nella parte beam-oﬀ. Si
vede chiaramente come la componente di 11C decada più lentamente, avendo un
τ maggiore (τ = 1731 s), e quindi costituisca l'unico segnale rivelabile nel caso di
acquisizioni oﬀ-line inoltre essendo meno intensa richiede tempi di acquisizione più
lunghi, questi ultimi si possono ridurre nei casi in-beam/in-room che permettono di
registrare anche la parte di segnale più intensa proveniente dal 15O (τ = 176 s).
Per controllare la correttezza della parte di input della simulazione che riguarda la
produzione dei fotoni e che in essa non siano presenti bias sulla direzione di emissione
sono state usati i coseni direttori per ricostruire le distruzioni degli angoli θ e φ che
i fotoni formano con gli assi cartesiani, infatti valgono le relazioni:
φ = arctan(cosiney/cosinex) θ = arctan(
√
cosinex2 + cosiney2/cosinez) (4.1)
dove cosinex, cosiney e cosinez indicano, rispettivamente, i coseni direttori con
l'asse x, y e z. Per tali angoli si usa la convenzione illustrata in ﬁgura 4.4. Come
si vede in ﬁgura 4.5a e 4.5b è rispetta l'isotropia di emissione, mentre la ﬁgura 4.5c
mostra che i fotoni sono sostanzialmente back-to-back con una piccola deviazione e
il ﬁt gaussiano della curva fornisce una σ pari a circa 0,003 radianti che equivale
ad una FWHM di 0,5◦ correttamente a quanto indicato in letteratura e riportato in
sezione 2.2.
Lo stesso FLUKA, inoltre, permette attraverso l'interfaccia FLAIR, sezione 3.7,
di visualizzare proiezioni mono- e bi-dimensionali della dose rilasciata all'interno
dell'oggetto. Esempi di proiezioni 2D sono riportati in ﬁgura 4.6 per la simulazione
MC dell'irraggiamento di un fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con
protoni da 97,5 MeV (caso CNAO 97,5).
4.2 CNAO - Fantoccio PMMA Omogeneo
In questa sezione vengono presi in considerazione gli irraggiamenti eseguiti al CNAO
aventi come bersaglio un fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3: CNAO
97,5, CNAO 2 Spots (I e II) e CNAO 92,3. In ﬁgura 4.7 è proposta una riproduzione
del setup sperimentale utilizzato: l'insieme fantoccio/porta-fantoccio è posizionato
in maniera equidistante dalle due teste del rivelatore, che distano tra loro 20 cm,
ad una profondità in z (direzione del fascio) di 1,7 cm circa dal bordo prossimale.
Quest'ultima misura è l'unica diﬀerenza rispetto al setup scelto per l'acquisizione di
CATANA, ﬁgura 4.24, per cui si è posizionato il fantoccio ad una distanza di 3,6
cm dall'inizio del rivelatore, ciò è stato fatto per migliorare la copertura angolare
sull'attività prodotta che interessa una regione più estesa a causa della maggiore
energia dei fasci di protoni usati a CNAO.
4.2.1 CNAO 97,5 e CNAO 92,3
Per entrambe queste prese dati è stato scelto un piano di trattamento che prevede un
irraggiamento di 5 ∗ 109 protoni tramite un unico pencil tuttavia esse diﬀeriscono sia
per l'energia delle particelle primarie che per il numero di spill su cui queste vengono
distribuite: rispettivamente, 97,5 MeV con 7 spill (per una durata della fase beam-on
di 31 secondi), 92,3 Mev con 6 spill (a cui corrispondono 26 secondi di attivazione
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(a) Andamento temporale dei decadimenti per il caso CATANA. Il ciclotrone produce un irraggia-
mento continuo durante il quale c'è un incremento dell'attività (parte beam-on) che poi decade
esponenzialmente una volta ﬁnito (parte beam-oﬀ). Nel caso considerato l'irraggiamento aveva
una durata di circa 120 secondi.
(b) Esempio di andamento temporale per i casi CNAO. E' ben evidente la struttura impulsata 1-4
dell'irraggiamento prodotto dal sincrotrone che invia pacchetti di particelle (spill) di durata 1
secondo intervallati da 4 secondi di pausa. L'attività mostra un progressivo aumento nella parte
beam-on, con dei picchi in corrispondenza dei singoli spill, e una decrescita esponenziale nella
parte beam-oﬀ. Nel caso speciﬁco sono presenti 6 spill (simulazione di CNAO 92,3 ), anch'essi
riportati in ﬁgura, che corrispondono ad una parte beam-on di 26 secondi.
Figura 4.3: Esempio di plot ottenibili con le informazioni registrate dal MC. La linea rossa
verticale tratteggiata indica la ﬁne dell'irraggiamento separando la parte beam-
on da quella beam-oﬀ.
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Figura 4.4: Convenzione utilizzata per deﬁnire gli angoli θ e φ che i fotoni formano con gli
assi cartesiani. Si ricorda che come punto di origine del sistema di riferimento
si considera il centro della faccia frontale cavità del porta-fantoccio, sezione 3.3.
Tabella 4.1: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per i casi CNAO 97,5
e CNAO 92,3.
Caso MC-Truth MC-Reco Dati
CNAO 97,5 5,55 ± 0,01 5,51 ± 0,02 5,55 ± 0,03
CNAO 92,3 4,93 ± 0,01 4,89 ± 0,03 5,03 ± 0,03
del fascio). L'acquisizione della fase beam-oﬀ è stata di 13 minuti circa per il caso
CNAO 97,5 e di 20 minuti circa per quello CNAO 92,3.
In ﬁgura 4.8 è mostrato l'andamento monodimensionale, lungo l'asse z (direzione
del fascio), dell'attività totale prodotta e quella dei diversi isotopi per il caso CNAO
97,5, la linea rossa tratteggiata indica il rilascio della dose e termina con il caratter-
istico picco di Bragg. Chiaramente, rispetto a CATANA, ﬁgura 4.2, si osserva una
più profonda estensione della zona interessata dal fascio (6 cm circa contro i 2 cm
precedenti) determinata dalla maggiore energia dei protoni (97,5 MeV invece di 58
MeV) ma in ogni caso l'attività è più intensa nella parte distale. Per il caso CNAO
92,3 la distribuzione dell'attività indotta dal fascio nel fantoccio presente una forma
analoga a quella presentata ma la parte distale della curva si trova intorno ai 5 cm
circa a causa della minore energia.
I confronti tra i proﬁli ottenuti dalle rispettive analisi sono mostrati in ﬁgura 4.9.
Come fatto notare in precedenza, è evidente come la scelta di una ROI ellittica con
semiassi maggiori e minori, rispettivamente, a =40 mm e b = 10 mm (che è stata
usata in questi casi) produca proﬁli, per i dati sperimentali, con code alte a causa
della componente di fondo che viene inclusa, ciò è assente nelle curve corrispondenti
alle ricostruzioni del MC poiché tale componente non viene simulata. Inoltre la
presenza di queste code, dopo aver eﬀettuato la normalizzazione ad area unitaria,
abbassa il livello di segnale relativo alla parte centrale della curva. Il proﬁlo MC-
Reco risulta più piccato nella parte prossimale e distale rispetto al MC-Truth a
causa della limitata copertura angolare del rivelatore. In ogni caso l'accordo tra dati
sperimentali e simulazioni è da considerarsi più che soddisfacente come si evince dai
valori del ∆W50, ottenuti dal ﬁt delle diverse curve, raccolti in tabella 4.1.
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(a) Distribuzione degli angoli θ.
(b) Distribuzione degli angoli φ.
(c) Diﬀerenza tra l'angolo di emissione compreso tra i due fotoni e pi. La curva in
rosso indica il ﬁt gaussiano che fornisce una σ pari a circa 0,003 radianti equiv-
alente ad una FWHM di 0,5◦ correttamente a quanto indicato in letteratura
e riportato in sezione 2.2.
Figura 4.5: Plot sulle distribuzioni degli angoli di emissione dei fotoni per controllare l'assen-
za di bias nell'input della simulazione e che siano quindi rispettate le condizioni
di isotropia e collinearità.
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(a) Proiezione della dose nel piano x-y.
(b) Proiezione della dose nel piano y-z.
Figura 4.6: Proiezioni 2D della dose ottenuta dalla simulazione MC dell'irraggiamento di un
fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 97,5 MeV (caso
CNAO 97,5 ). Immagini ottenute tramite l'interafaccia FLAIR di FLUKA.
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(a) Vista prospettica.
(b) Vista frontale. (c) Vista laterale (sezione a
x=0).
Figura 4.7: Riproduzione del setup sperimentale utilizzato per le acquisizioni di CNAO
92,3, CNAO 97,5 e CNAO 2 Spots (I e II). L'insieme fantoccio/porta-fantoccio
è posizionato in maniera equidistante dalle due teste del rivelatore, che distano
tra loro 20 cm, ad una profondità in z (direzione del fascio) di 1,7 cm circa
dal bordo prossimale. I diversi simboli indicano il punto di ingresso dei fasci
nei diversi casi: il triangolo nero per i casi CNAO 92,3 e CNAO 97,5 mentre
i simboli rossi e blu per i casi CNAO 2 Spots I e II rispettivamente, i cerchi
rappresentano il pencil da 96 MeV, i quadrati quello da 98,32 MeV.
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Figura 4.8: CNAO 97,5: proiezione 1D lungo l'asse z (direzione del fascio) dell'attività totale
prodotta e di quella per i diversi isotopi dalla simulazione MC dell'irraggiamento
di un fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 97,5
MeV. Tale energia permette di raggiungere una profondità di 6 cm circa. La
linea tratteggiata in rosso indica l'andamento della dose che termina con il
caratteristico picco di Bragg.
Lo studio dell'acquisizione di CNAO 92,3, oltre a rendere possibile il confronto
di risultati tra due situazioni di irraggiamento simili come condizioni spaziali ma
diﬀerenti in energia, sarà utile per valutare la possibilità di distinguere eventuali
alterazioni all'interno del bersaglio considerato: per il caso CNAO Cavità (presentato
nella relativa sezione) è stato utilizzato, infatti, lo stesso piano di trattamento su un
fantoccio provvisto di una cavità cilindrica.
4.2.2 CNAO 2 Spots I e II
Entrambi questi irraggiamenti prevedono una sequenza di 10 spill (per una durata
complessiva di 46 secondi) suddivisi in 5 spill da 96 MeV e 5 spill da 98,32 MeV,
per un totale di 10 ∗ 109 protoni emessi, direzionati in due diversi punti. Nel primo
caso le coordinate (x;y) degli spot sono (10;-10) e (-10;10), nel secondo (7,5;-7,5) e
(-7,5;7,5) rispettivamente per il pencil meno e più energetico, tutte i numeri sono in
mm e si riferiscono al centro della faccia frontale del fantoccio, ﬁgura 4.7b. L'analisi
di questi due casi permette di capire se il rivelatore è in grado di identiﬁcare due
distinti punti di ingresso del fascio e se, anche riducendo la distanza tra i due spot, è
comunque possibile riconoscere le diverse profondità raggiunte dai pencil con energie
diﬀerenti. La fase beam-oﬀ è stata registrata per circa 20 minuti, nel caso CNAO 2
Spots I, e per circa 15 minuti, per CNAO 2 Spots II.
Prima di esaminare la capacità risolutiva in z del rivelatore, che permette di dis-
tinguere le diverse profondità raggiunte dai pencil con le due energie considerate, si
può valutare la risoluzione in (x-y) dello strumento e quindi la possibilità di apprez-
zare un cambiamento millimetrico della posizione dei due punti di ingresso del fascio.
La ﬁgura 4.10 riporta le immagini ottenute dalla somma di tutte le 100 immagini che
compongono i due rispettivi stack prodotti dall'algoritmo di ricostruzione, si osserva
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(a) CNAO 97,5.
(b) CNAO 92,3.
Figura 4.9: Confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in seguito all'irraggiamento di
un fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 97,5 (a) e 92,3
MeV (b), per l'acquisizione sperimentale (Data) e per la ricostruzione del MC
(MC-Reco). La linea segmentata rossa indica l'istogramma 1D delle posizioni
di annichilazione direttamente registrate dalla simulazione (MC-Truth) per cui
è indicato anche l'errore statistico di ogni bin.
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(a) CNAO 2 Spots I. (b) CNAO 2 Spots II.
Figura 4.10: Immagini ottenute dalla somma di tutte le 100 immagini che compongono i
due rispettivi stack prodotti dall'algoritmo di ricostruzione. Si osserva dis-
tintamente la diversa distanza tra i punti di ingresso dei fasci: maggiore nel
caso CNAO 2 Spots I rispetto a quello CNAO 2 Spots II. L'operazione è stata
eseguita con l'opportuna funzione di ImageJ.
distintamente la diversa distanza tra gli spot nei due casi: maggiore per CNAO 2
Spots I rispetto a CNAO 2 Spots II, è evidente inoltre la distensione lungo l'asse x del
fascio dovuta alla non completa copertura angolare del rivelatore in tale direzione.
L'operazione è stata eseguita con l'opportuna funzione di ImageJ.
Per evitare ripetizioni, l'analisi e le ﬁgure presentate in seguito riguarderanno
esclusivamente il caso CNAO 2 Spots I, tuttavia tutte le considerazioni che verranno
fatte saranno valide anche per il caso CNAO 2 Spots II.
La presenza di due energie diﬀerenti è evidente, anche se in maniera poco marcata,
nella curva della dose lungo z che presenta un picco principale che copre parzialmente
un secondo picco di intensità minore, ﬁgura 4.11: ciò è causato dal fatto che la curva
di dose è una proiezione monodimensionale, lungo z, che si ottiene sommando tutti i
valori nel piano (x-y) corrispondente, considerando invece il massimo valore di dose
su tali piani si otterrebbe correttamente una curva con due picchi di pari intensità
ben distinti.
Dalle immagini ricostruite, invece, per poter individuare correttamente le due diverse
profondità raggiunte dai pencil è stato necessario isolare il segnale proveniente dai
singoli pencil, per questo motivo sono state utilizzate in ImageJ due ROI ellittiche
(con semiassi maggiore e minore, rispettivamente, di 40 pixel e 10 pixel) centrate
nei due punti di ingresso del fascio. Anche per determinare le curve MC-Truth cor-
rispondenti alle due energie, e quindi poter confrontale con i proﬁli ricostruiti, è stato
necessario applicare una restrizione alla regione di interesse considerata all'interno
del fantoccio: sono stati conteggiati, pertanto, solo gli eventi contenuti in due regioni
cilindriche (con raggio di base 1 cm e alte i 7 cm del fantoccio) centrate anch'esse
nei due punti di ingresso del fascio. Il scelta di una diversa forma geometrica delle
ROI impiegate tra le immagini ricostruite e il MC dipende dal fatto che nella sim-
ulazione MC la situazione è, correttamente, isotropa lungo gli assi x e y e priva di
un qualunque bias, mentre, nella ricostruzione, le due direzioni sono caratterizzate
da una diversa risoluzione ed è dunque preferibile usare un volume asimmetrico pi-
uttosto che un semplice cilindro più adatto al MC. Gli esempi per le immagini dei
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Figura 4.11: Proiezione 1D lungo l'asse z (direzione del fascio) dell'attività totale prodotta
e di quella per i diversi isotopi dalla simulazione MC dell'irraggiamento di
un fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con 10 spill di protoni
suddivisi in 2 sequenze da 5 spill ognuna con energie 96 MeV e 98,32 MeV. La
linea tratteggiata indica la dose in cui è presente un picco principale che copre
parzialmente un secondo picco di intensità minore, essi indicano le diverse
profondità raggiunte dai pencil.
dati sperimentali e del MC sono riportati in ﬁgura 4.12.
La ﬁgura 4.13 mostra come il sistema sia in grado di discriminare chiaramente
le due diverse profondità raggiunte dai pencil, anche se diﬀeriscono solamente di
pochi millimetri, circa 2,5 mm che corrispondono a circa 4 mm in acqua. I confronti
fra tutti i proﬁli trovati sono presentati in ﬁgura 4.14 e la tabella 4.2 raccoglie i
valori dei ∆W50 misurati dal ﬁt per le singole curve di entrambi i casi analizzati.
Nuovamente si ottiene un ottimo accordo tra acquisizione reale e simulazione reale
con una discrepanza massima inferiore a 1 mm anche se c'è diﬀerenza tra le forme
dei proﬁli sperimentale e simulato.
E' importante notare che la diﬀerenza di profondità si evidenzia per entrambe le
condizioni di irraggiamento, anche se la distanza tra i due punti di ingresso del
fascio passa da 28,3 mm a 21,2 mm e i due spots sono così vicini che gli eventi
generati dalla prima serie di spill non sono completamente separati da quelli generati
dalla seconda, ﬁgura 4.10, tuttavia la scelta della ROI circolare di raggio 1 cm per
la creazione del proﬁlo consente di discriminare le due energie. Potrebbe essere
interessante per acquisizioni future avvicinare progressivamente gli spot per trovare
la distanza minima tra i pencil di energia diversa per la quale il sistema è in grado
di apprezzare il doppio end-point.
4.3 CNAO - Fantocci Non Omogenei
Argomento di questa sezione è il lavoro di analisi svolto per le due prese dati fatte
al CNAO aventi come bersaglio fantocci non omogenei: CNAO Cavità e CNAO
Eterogeneo. In entrambi i casi si è eseguito un irraggiamento con protoni da 92,3
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(a) ROI 96 MeV, vista frontale. (b) ROI 96 MeV, vista laterale.
(c) ROI 98,32 MeV, vista frontale. (d) ROI 98,32 MeV, vista laterale.
(e) Pencil da 96 MeV.
(f) Pencil da 98.32 MeV.
Figura 4.12: Esempio di ROI utilizzate per determinare il proﬁlo di attività per le due
diverse energie considerate per caso CNAO 2 Spots I, sia per le immagini
ricostruite che per il MC. Un procedimento analogo è stato fatto per il caso
CNAO 2 Spots II.
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Figura 4.13: CNAO 2 Spots I: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in seguito
all'irraggiamento di un fantoccio di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con 10 spill di
protoni suddivisi in 2 sequenze da 5 spill ciascuna con energie 96 MeV e 98,32
MeV, per l'acquisizione reale (Data) e per la ricostruzione del MC senza la
correzione per attenuazione (MC-Reco no att). E' ben evidente la diﬀerenza
tra le due profondità raggiunte dai pencil con diverse energie che il sistema di
rivelazione è in grado di identiﬁcare. Un risultato analogo è stato trovato per
il caso CNAO 2 Spots II.
Tabella 4.2: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per i caso CNAO 2
Spots I e II per le due energie utilizzate (* indica che è stata considerata una
particolare ROI del MC ).
Caso Energia (MeV) MC-Truth∗ MC-Reco Dati
CNAO 2 Spots I
96 5,36 ± 0,01 5,32 ± 0,03 5,39 ± 0,04
98,32 5,63 ± 0,01 5,55 ± 0,03 5,69 ± 0,04
CNAO 2 Spots II
96 5,39 ± 0,01 5,40 ± 0,02 5,42 ± 0,04
98,32 5,62 ± 0,01 5,54 ± 0,02 5,65 ± 0,04
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(a) Pencil da 96 MeV.
(b) Pencil da 98,32 MeV.
Figura 4.14: CNAO 2 Spots I: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in seguito
all'irraggiamento di un fantoccio di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con 10 spill di
protoni suddivisi in 2 sequenze da 5 spill ciascuna con energie 96 MeV e 98,32
MeV indirizzate nei punti (10;-10) e (-10;10), per l'acquisizione reale (Data)
e per la ricostruzione del MC (MC-Reco). La linea segmentata rossa indica
l'istogramma 1D delle posizioni di annichilazione direttamente registrate dalla
simulazione (MC-Truth) per cui è indicato anche l'errore statistico di ogni bin.
Immagini analoghe sono state ottenute per il caso CNAO 2 Spots II.
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(a) Vista frontale. (b) Vista laterale
(sezione a x=0).
Figura 4.15: Riproduzione del setup sperimentale per l'acquisizione di CNAO 12:20. Per
rendere visibile la cavità è stato necessario introdurre l'eﬀetto trasparenza per
la vista frontale. Il cerchio rosso indica il punto di ingresso del fascio.
MeV con 6 spill (per una durata complessiva di 26 secondi) per un totale di 5 ∗ 109
particelle seguito da un'acquisizione beam-oﬀ della durata di circa 20 minuti.
4.3.1 CNAO Cavità
Il bersaglio utilizzato per questo irraggiamento è stato un fantoccio di PMMA di 5
x 5 x 7 mm3 con una cavità d'aria cilindrica profonda 1 cm e di raggio 0,5 cm posta
a 2 cm dalla faccia esposta al fascio, una rappresentazione del setup sperimentale è
riportata in ﬁgura 4.15. Il punto di ingresso del fascio non è stato fatto corrispondere
al centro del fantoccio, e quindi al centro del cerchio di base della cavità, ma si può
localizzare sul bordo di esso, pertanto anche nella simulazione è stato spostato il
punto di irraggiamento in (5;0) mm. In questo modo si ottiene nella stessa immagine,
usando un solo pencil, una diversa profondità di penetrazione nel fantoccio raggiunta
dai protoni che sono in numero suﬃciente da fornire un segnale chiaro.
Come detto in precedenza, confrontando questa acquisizione con il caso CNAO
92,3 è possibile valutare la capacità del rivelatore di distinguere le alterazioni presenti
all'interno del bersaglio. La ﬁgura 4.16 mostra, infatti, che il sistema è in grado di
rivelare piccole modiﬁche della composizione del fantoccio: la linea rossa rappresenta
la ricostruzione del MC (MC-Reco) di CNAO 92,3, ossia è il proﬁlo atteso nel caso in
cui il fantoccio di PMMA sia omogeneo, mentre la linea blu mostra quello ottenuto
per CNAO Cavità in cui il fantoccio ha una cavità d'aria all'interno, entrambe queste
curve sono costruite scegliendo la stessa ROI ellittica con semiassi maggiore e minore,
rispettivamente, di 40 e 10 mm. Si osservano variazioni signiﬁcative tra la curva dei
dati sperimentali e quella corrispondente al MC, sia nella parte centrale, in cui c'è una
depressione non prevista, sia nella parte distale, che presenta una attività eccessiva,
tutto ciò indica un'alterazione nella composizione interna del bersaglio. Per ottenere
un proﬁlo che evidenzi meglio la discontinuità presente è necessario modiﬁcare la
ROI utilizzata: riducendo progressivamente le dimensioni dei semiassi (ma lasciando
invariato il rapporto tra il maggiore e il minore) inizialmente a 20 e 5 mm e poi a
12 e 3 mm, ottenendo, rispettivamente, le curve verde e nera con cui è ben evidente
la cavità. Le diverse ROI sono riportate in ﬁgura 4.17. Di fatto tale procedimento
è quello che si userebbe nella pratica clinica: non si conosce a priori la presenza di
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Figura 4.16: Proﬁli ottenuti per i dati sperimentali relativi ad un fantoccio con una cavità
cilindrica (CNAO Cavità) con le diverse ROI mostrate in ﬁgura 4.17 con-
frontati con la ricostruzione del MC del caso CNAO 92,3 ossia il risultato
atteso per un fantoccio omogeneo (curva rossa).
alterazioni nel bersaglio che si suppone però noto e l'obiettivo desiderato è che il
sistema di monitoraggio usato sia in grado di rilevare anche le piccole perturbazioni
nella composizione interna.
Come per l'analisi dei due casi CNAO 2 Spots (I e II), anche per quella di CNAO
Cavità è stato necessario modiﬁcare la regione in cui considerare le annichilazioni
registrate nell'output del MC riducendo la zona di interesse al cilindro, di raggio 0,5
cm e alto i 7 cm del fantoccio, in corrispondenza della cavità, ﬁgura 4.18, si nota
inoltre l'asimmetria dell'irraggiamento rispetto alla cavità. Nuovamente, la diversa
simmetria delle forme delle ROI, utilizzate per la creazione del proﬁlo, è motivata
dall'isotropia intrinseca, lungo gli assi x e y, della simulazione MC, che permette
l'utilizzo di una circonferenza, e dalla diﬀerente risoluzione spaziale del sistema nelle
due direzioni, che rende preferibile la scelta di un'ellissi.
Il confronto tra le diverse curve è mostrato in ﬁgura 4.19. In essa si riportano due
curve MC-Truth ottenute sia contando le annichilazioni prodotte in tutto il fantoccio
(linea verde) che restringendo la ROI al solo cilindro sopraindicato contenente la
cavità (linea rossa). Si nota chiaramente il diverso peso degli eventi sia nella parte
distale del proﬁlo che nella sezione spessa 1 cm in corrispondenza della cavità.
E' importante porre l'attenzione sul fatto che la cavità non solo è chiaramente
individuata da una depressione della curva, il cui livello è quasi lo stesso sia per i
dati sperimentali che per quelli simulati, ma anche la sua larghezza è correttamente
identiﬁcata, senza necessità di eseguire un ﬁt ma dalla lettura diretta dei punti del
proﬁlo si può valutare che la sua profondità è 10 mm, a cui si attribuisce un errore
di 1 pixel delle immagini ricostruite che corrisponde a 1 mm.
I valori del ∆W50 ottenuti dal ﬁt dei diversi proﬁli sono raccolti in tabella 4.3.
Ancora una volta l'accordo tra dati reali e simulati, con una diﬀerenza massima di
circa 1 mm, si può giudicare più che positivo. Confrontando tali valori con quelli
riportati in precedenza in tabella 4.1 a pagina 48 relativi al caso CNAO 92,3, si ottiene
correttamente una diﬀerenza di 1 cm circa che corrisponde proprio alla dimensione
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(a) a = 4 cm b = 1 cm, fronte. (b) a = 4 cm b = 1 cm, lato.
(c) a = 2 cm b = 0,5 cm, fronte. (d) a = 2 cm b = 0,5 cm, lato.
(e) a = 1,2 cm b = 0,3 cm, fronte. (f) a = 1,2 cm b = 0,3 cm, lato.
Figura 4.17: ROI utilizzate nelle immagini ricostruite dei dati reali del caso CNAO Cavità
per creare proﬁli che meglio evidenzino l'alterazione all'interno del fantoccio:
nel caso speciﬁco si tratta di una cavità cilindrica con raggio 0,5 cm e alta 1
cm.
Tabella 4.3: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per il caso CNAO
Cavità (* indica che è stata considerata una particolare ROI del MC ).
MC-Truth∗ MC-Reco Dati
5,91 ± 0,01 5,92 ± 0,02 5,99 ± 0,04
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Figura 4.18: ROI cilindrica, di raggio 0,5 cm e altezza 7 cm, utilizzata nella simulazione
MC per determinare la curva MC-Truth per il caso CNAO Cavità. Si nota
l'asimmetria dell'irraggiamento rispetto alla cavità.
Figura 4.19: CNAO Cavità: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in seguito al-
l'irraggiamento con protoni da 92,3 MeV di un fantoccio di PMMA di 5 x 5 x 7
mm3 con una cavità cilindrica di raggio 0,5 cm e altezza 1 cm, per l'acquisizione
sperimentale (Data) e per la ricostruzione del MC (MC-Reco), entrambi ot-
tenuti con una ROI ellittica con semiassi maggiore e minore, rispettivamente,
di 12 e 3 mm. Le linee segmentate indicano gli istogrammi 1D delle posizioni
di annichilazione direttamente registrate dalla simulazione (MC-Truth), per
cui sono indicati anche gli errori statistici di ogni bin, considerando sia l'intero
fantoccio (linea verde) che solo la regione cilindrica in corrispondenza della
cavità (linea rossa).
4.3. CNAO - FANTOCCI NON OMOGENEI 63
(a) Vista frontale. (b) Vista laterale
(sezione a x=0).
Figura 4.20: Riproduzione del setup sperimentale per l'acquisizione del caso CNAO
Eterogeneo. Il cerchio rosso indica il punto di ingresso del fascio.
longitudinale della cavità, la cui presenza provoca uno spostamento della parte distale
del proﬁlo.
4.3.2 CNAO Eterogeneo
Il terzo ed ultimo bersaglio utilizzato è un fantoccio composito costituito da una
successione di 5 strati di 3 materiali diﬀerenti: 2 cm di acqua solida, 1 cm di LUNG,
1 cm di acqua solida, 2 cm di LUNG e 3 cm di PMMA, sezione 3.3 e ﬁgura 3.5c.
A causa della sua lunghezza, superiore ai 7 cm del sostegno utilizzato, il fantoccio
è stato posizionato in modo tale che sporgesse di 0,9 cm in avanti e quindi con una
porzione esterna posteriore di 1,1 cm, una riproduzione del setup sperimentale è
mostrata in ﬁgura 4.21.
Come si può vedere sia nell'immagine della ricostruzione dei dati sperimentali che
in quelle relative ai dati prodotti direttamente dal MC, ﬁgura 4.21, la bassa densità
del tessuto polmone-equivalente (LUNG), 0,30 [g/cm3], rende le relative porzioni
simili all'aria e quindi caratterizzate da un basso numero di eventi.
I proﬁli ottenuti sono mostrati in ﬁgura 4.22 e la tabella 4.4 elenca i valori dei
∆W50 corrispondenti alle diverse curve. In questo caso si osserva una diﬀerenza tra
dati sperimentali e ricostruiti maggiore (seppur completamente accettabile) rispetto
ai casi precedenti e anche il valor medio di grigio dell'ultima porzione del fantoccio
(PMMA), rispetto a quello corrispondente alle porzioni di acqua solida, diﬀerisce
signiﬁcativamente tra i due tipi di curva (Data e MC-Reco). Tuttavia quest'ultimo
aspetto non è signiﬁcativo poiché è stato veriﬁcato, infatti, che cambiando la forma
della ROI scelta per costruire il proﬁlo da ellittica, per esempio, a circolare, il dislivel-
lo di segnale tra le porzioni di materiale diverso si attenua fortemente. Dal momento
che le posizioni dei fronti di salita e di discesa in corrispondenza delle porzioni di
LUNG, dove il segnale è fortemente depresso, sono correttamente allineate, la dif-
ferente lunghezza dei proﬁli si può attribuire ad una diversa composizione chimica
e/o densità dei materiali costituenti il fantoccio rispetto ai valori nominali forniti
dal produttore, e riportati in tabella 3.3 a pagina 31, a cui si è fatto riferimento per
programmare le simulazioni. In ogni caso l'accordo tra dati sperimentali e ricostruiti
può ritenersi più che soddisfacente e si vede nuovamente che il sistema PET è in
grado di valutare correttamente le disomogeneità presenti nel bersaglio: è suﬃciente
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(a) Ricostruzione dati sperimen-
tali, vista laterale con ROI.
(b) Istogramma bidimensionale sul piano (y-z) delle annichilazioni.
(c) Proiezione 1D lungo l'asse z (direzione del fascio) dell'attività totale prodotta e
di quella per i diversi isotopi. La linea tratteggiata in rosso indica l'andamento
della dose che termina con il caratteristico picco di Bragg.
Figura 4.21: Il materiale polmone-equivalente (LUNG) è caratterizzato da una bassa den-
sità registrando un basso numero di eventi come se le corrispondenti porzioni
fossero d'aria. Ciò è evidente sia dalla ricostruzione dei dati sperimentali che
nei dati prodotti direttamente MC relativi all'irraggiamento di un fantoccio
composito acqua solida-LUNG-PMMA di 5 x 5 x 9 mm3 con protoni da 92,3
MeV.
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Figura 4.22: CNAO Eterogeneo: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in se-
guito all'irraggiamento di un fantoccio composito acqua solida-LUNG-PMMA
di 5 x 5 x 9 mm3 con protoni da 92,3 MeV, per l'acquisizione reale (Data)
e per la ricostruzione del MC (MC-Reco). La linea segmentata rossa indica
l'istogramma 1D delle posizioni di annichilazione direttamente registrate dalla
simulazione (MC-Truth) per cui è indicato anche l'errore statistico di ogni bin.
Tabella 4.4: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per il caso CNAO
Eterogeneo.
MC-Truth MC-Reco Dati
7,59 ± 0,09 7,49 ± 0,02 7,70 ± 0,04
un'immediata lettura del proﬁlo per stimare le dimensioni di quasi tutti i singoli com-
ponenti che costituiscono il bersaglio (la parte ﬁnale non si può misurare in quanto
l'end-point del fascio si trova prima dei 9 cm del fantoccio): 20 mm per il primo
elemento (acqua solida), 10 mm per il secondo (LUNG), 10 mm per il terzo (acqua
solida) e 20 mm per il quarto (LUNG), a tutte le misure si può associare l'errore di
1 mm rappresentato da un singolo pixel delle immagini ricostruite.
4.4 CATANA
Una fotograﬁa della geometria del setup sperimentale per la presa dati di CATANA è
mostrata in ﬁgura 4.23 mentre la ﬁgura 4.24 presenta la riproduzione delle posizioni
dei singoli elementi implementata nella simulazione MC. L'acquisizione ha previsto
un irraggiamento, della durata circa 2 minuti (a cui è seguita un'acquisizione beam-
oﬀ dello stesso tempo), di un fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3
con protoni da 58 MeV. Come descritto in precedenza, rispetto alle acquisizioni di
CNAO, è stata aumentata la distanza tra la faccia frontale del fantoccio e il bordo
prossimale del rivelatore da 1,7 cm a 3,6 cm circa, ﬁgura 4.7. Tale operazione è stata
fatta poiché la ridotta energia del fascio produce una zona attivata di 2 cm circa e
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Figura 4.23: Fotograﬁa della geometria del setup sperimentale per l'acquisizione di
CATANA, si notano le lettere A e B che permettono di distinguere le singole
teste.
con questo spostamento essa è situata al centro del campo di vista del rivelatore e
quindi è migliore la copertura angolare delle teste.
La ﬁgura 4.25 mostra la proiezione nella direzione del fascio, asse z, delle posizioni
di decadimento, la linea tratteggiata rappresenta la dose rilasciata ed è caratterizzata
dal picco di Bragg nella parte ﬁnale. In ﬁgura 4.26 sono riportati gli istogrammi
monodimensionali lungo z delle annichilazioni nelle fasi, rispettivamente, beam-on e
beam-oﬀ. Si nota chiaramente come nel caso beam-on sia presente un signiﬁcativo
aumento della coda distale e, di conseguenza, si raggiunga una profondità maggiore
a causa dei contributi delle componenti che decadono più velocemente come 8B (τ =
1, 11 s), 12N (τ = 0, 015 s) e quella indicata come Others (τ < 1 s), che raccoglie tutti
gli altri isotopi che compaiono singolarmente in piccola percentuale. E' evidente,
inoltre, come cambi il peso relativo al segnale totale prodotto tra 15O, dominante
durante l'irraggiamento, e 11C, sempre più signiﬁcativo nella fase successiva una
volta spento il fascio, ﬁgura 4.3a a pagina 47. In questo speciﬁco caso, siccome la
fase beam-oﬀ è stata acquisita per 2 minuti, 15O risulta essere ancora il maggiore
contributo al segnale prodotto poiché il suo tempo di decadimento è di circa 3 minuti
mentre quello del 11C vale poco meno di 30 minuti.
Per il caso CATANA è stata fatta una doppia analisi separando la componente
beam-on da quella beam-oﬀ.
Inizialmente si è deciso di seguire ciò che era già stato fatto per le analisi di questi
dati e pertanto è stata scelta una ROI circolare di raggio 1 cm. I confronti tra i
proﬁli ﬁnali ottenuti, sia per la fase beam-on che per quella beam-oﬀ, sono mostrati
in ﬁgura 4.27. Per i proﬁli dei dati sperimentali si nota che le code, all'interno del
fantoccio (z > 2 cm) ma soprattutto prima di esso (z < 0 cm), hanno un'altezza mag-
giore durante l'irraggiamento piuttosto che in seguito ad esso: tale comportamento
è da ricercare sia negli isotopi con breve tempo di decadimento sia nel contributo
dei γ-prompt che producono un segnale di fondo anche prima del bersaglio quando
il fascio è accesso, tali fotoni non sono presi in considerazione nella simulazione ef-
fettuata. In ﬁgura 4.27a si nota che il proﬁlo MC-Truth (linea segmentata rossa)
ha una corda pronunciata nella parte distale non presente nel MC-Reco (linea blu).
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(a) Vista frontale. (b) Vista laterale
(sezione a x=0).
Figura 4.24: Vista frontale e laterale (sezione a x=0) valida per il caso CATANA, per la
vista prospettica riferirsi alla ﬁgura 4.7a. L'insieme fantoccio/porta-fantoccio
è sempre posizionato in maniera equidistante dalle due teste del rivelatore,
che distano tra loro 20 cm, ma, rispetto alle acquisizioni di CNAO, questa si
diﬀerenzia per la posizione meno avanzata, in direzione del fascio, del fantoccio
rispetto al rivelatore: 3,6 cm di distanza in z tra i due elementi invece di 1,7
cm. Il cerchio rosso indica il punto di ingresso del fascio.
Figura 4.25: Proiezione 1D lungo l'asse z (direzione del fascio) dell'attività totale prodotta
e di quella per i diversi isotopi dalla simulazione MC dell'irraggiamento di un
fantoccio omogeneo di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 58 MeV. Si
nota che tale energia permette di raggiungere una profondità di 2 cm circa.
La linea tratteggiata in rosso indica l'andamento della dose che termina con





Figura 4.26: Istogrammi 1D delle annichilazioni lungo l'asse z (direzione del fascio) regis-
trate dalla simulazione dell'irraggiamento di un fantoccio omogeneo di PMMA
di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 58 MeV. Nella fase beam-on (t < 120 s) è ben
evidente un aumento della coda ﬁnale e, di conseguenza, una profondità rag-
giunta maggiore prodotta dalle componenti veloci quali 8B (τ = 1, 11 s), 12N
(τ = 0, 015 s). E' evidente, inoltre, il cambiamento del peso relativo al segnale
totale prodotto tra 15O, dominante durante l'irraggiamento, e 11C, sempre più
signiﬁcativo nella fase successiva una volta spento il fascio. In questo speciﬁco
caso, siccome la fase beam-oﬀ è stata acquisita per 2 minuti, l'15O risulta es-
sere ancora il maggiore contributo al segnale prodotto poiché il suo tempo di
decadimento è di circa 3 minuti mentre quello del 11C vale poco meno di 30
minuti.
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Tabella 4.5: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per il caso CATANA
sia per lo stato beam-on che beam-oﬀ utilizzando una ROI circolare di raggio
1 cm.
Stato MC-Truth MC-Reco Dati
beam-on 1,94 ± 0,07 1,84 ± 0,02 1,90 ± 0,02
beam-oﬀ 1,93 ± 0,07 1,83 ± 0,02 1,87 ± 0,02
Per capire la mancanza di questa coda si è calcolato l'istogramma degli eventi del
MC per cui entrambi i fotoni raggiungono il rivelatore e che quindi vengono eﬀet-
tivamente ricostruiti, tale istogramma è rappresentato dalla linea segmentata nera,
questo spiega quanto osservato: nonostante ci siano eventi più in profondità, essi non
vengono registrati per motivi di accettanza e quindi la maggiore altezza della parte
distale del proﬁlo dei dati sperimentali è da attribuire solamente alla componente di
fondo.
I valori trovati per il ∆W50 sono riportati in tabella 4.5, per qualsiasi tipo di curva si
registra che nel caso beam-on la larghezza del proﬁlo risulta di poco maggiore rispet-
to a quella nel caso beam-oﬀ, ciò è dovuto ai contributi del segnale prodotti dalle
componenti veloci che raggiungono una profondità maggiore e producono una coda
al proﬁlo, come notato in precedenza. In ogni caso l'accordo tra dati sperimentali
e teorici può ritenersi più che soddisfacente presentando uno scostamento inferiore
a 1 mm e quindi è evidente che, aspetto molto importante da sottolineare, anche
l'informazione beam-on è utilizzabile ai ﬁni del monitoraggio del trattamento.
Dalle immagini presentate in ﬁgura 4.27 è evidente come l'andamento del proﬁlo
dei dati sperimentali si discosti molto sia dal MC-Truth che dal MC-Reco: i primi
forniscono una curva con una parte prossimale più alta di quella distale mentre i
dati relativi alla simulazione producono una tendenza opposta con un valor medio di
grigio maggiore poco prima della parte discendente. Per capire se tale discordanza
sia attribuibile alla forma della ROI scelta per creare la curva si è deciso di cam-
biare la forma della ROI utilizzata per creare le curve sostituendo la ROI circolare
di raggio 1 cm con quella ellittica usata per le analisi dei casi CNAO (con semiassi
maggiore e minore, rispettivamente, a = 4 cm e b = 1 cm). Contestualmente è stato
valutato come la forma del proﬁlo dipenda dalla geometria sperimentale utilizzata, in
particolare è stato analizzato l'eﬀetto provocato dalla posizione del fantoccio rispetto
al rivelatore, per questa parte si sono considerate assieme la fase beam-on e quella
beam-oﬀ della simulazione.
La ﬁgura 4.28a mette a confronto i proﬁli della ricostruzione del MC (MC-Reco)
ottenuti spostando il rivelatore lungo l'asse z e considerando la ROI circolare. Le
misure in cm nelle legende indicano la diﬀerenza tra la coordinata z di inizio del rive-
latore e quella del fantoccio per le varie posizioni. Si può immaginare che l'intervallo
in z mostrato in ﬁgura [−3.5, 6.5] cm, ovvero i 10 cm, circa, coperti dal rivelatore,
rappresenti la vista frontale della testa B e il fantoccio venga spostato rispetto ad
essa, tuttavia operativamente nel programma creato, sezione 3.8.1 a pagina 39, è
stata eﬀettuata l'operazione opposta muovendo il rivelatore rispetto al bersaglio. Si
ricorda che in ogni caso si considera come origine degli assi il centro della faccia del
fantoccio esposta al fascio.
Si osserva come la forma e l'altezza del proﬁlo dipendano fortemente dalla dispo-
sizione geometrica fantoccio/rivelatore, la posizione di un picco di segnale, in testa o
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(a) Beam-on. La linea segmentata nera rappresenta l'istogramma degli eventi del MC per cui
entrambi i fotoni raggiungono il rivelatore e che quindi vengono eﬀettivamente ricostruiti, in
questo modo si spiega la mancanza di una coda nelle curve MC-Reco: nonostante ci siano eventi
più in profondità, essi non vengono registrati per motivi di accettanza e quindi la maggiore
altezza della parte distale del proﬁlo dei dati sperimentali è da attribuire e solamente alla
componente di fondo.
(b) Beam-oﬀ. Rispetto al caso beam-on è assente la coda ﬁnale dei proﬁli causata dai γ-prompt che
accompagnano l'irraggiamento e dagli isotopi con vita media breve, come 8B (τ = 1, 11 s), 12N
(τ = 0, 015 s), che raggiungono una maggiore profondità.
Figura 4.27: CATANA: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in seguito all'ir-
raggiamento di un fantoccio di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 58
MeV, per l'acquisizione sperimentale (Data) e per la ricostruzione del MC
(MC-Reco), entrambi ottenuti con una ROI circolare di raggio 1 cm. La linea
segmentata rossa indica l'istogramma 1D delle posizioni di annichilazione di-
rettamente registrate dalla simulazione (MC-Truth) per cui è indicato anche
l'errore statistico di ogni bin.
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in coda al proﬁlo, varia in base alla zona in cui si trova il bersaglio: se esso è situato
oltre la metà delle teste (linee tratteggiate rossa e verde) prevale il segnale della
parte prossimale poiché la zona attivata è, in assoluto, più vicina al bordo distale del
rivelatore riducendo di conseguenza l'angolo solido disponibile per i fotoni per essere
rivelati e si presenta un picco prossimale, invece se il fantoccio si trova più vicino alla
sorgente del fascio (linee continue) risulta un picco distale che corrisponde alla zona
con maggiore numero di annichilazioni, la linea tratteggiata blu, inﬁne, corrisponde
ad un caso intermedio in cui i segnali, prossimale e distale, si equivalgono.
Le analoghe curve ottenute con la ROI ellittica sono mostrate in ﬁgura 4.28b. Come
si può vedere, per qualsiasi situazione venga considerata, si ottiene un proﬁlo più
omogeneo, senza picchi signiﬁcativi, e, aspetto ancora più importante, la dipendenza
dalla posizione reciproca fantoccio/rivelatore viene fortemente attenuata dal momen-
to che la maggiore superﬁcie della ROI ellittica consente di includere una più alta
statistica compensando le distorsioni introdotte quando il fantoccio si trova in una
posizione prossima ai bordi del rivelatore.
Tuttavia è facile osservare che la scelta di questa diversa ROI non è suﬃciente a
fornire la correzione voluta per la forma della curva la quale mostra prevalentemente
un andamento avente il massimo del segnale nella parte distale. E' stato pertanto
necessario eﬀettuare ulteriori accorgimenti che hanno portato all'implementazione
della correzione per attenuazione, sezione 3.8.3 a pagina 41. Si è ipotizzato che la
causa del diverso andamento tra dati sperimentali e simulati fosse da ricercare nella
forma del porta-fantoccio utilizzato (sezione 3.3 a pagina 30): CATANA impiega
protoni da 58 MeV e la zona attivata di emissione dei fotoni si concentra nei primi 2
cm circa del fantoccio, ﬁgura 4.2, che coincide con lo spessore dell'elemento verticale
del sostegno del porta-fantoccio, i fotoni emessi che si dirigono lateralmente verso
il rivelatore devono attraversare quindi uno spessore di PMMA maggiore rispetto a
quelli che escono direttamente dalla faccia frontale e che hanno pertanto una più alta
probabilità di essere assorbiti. Se non si considera l'attenuazione, la ricostruzione
presenta correttamente un massimo in corrispondenza della zona con maggior nu-
mero di annichilazioni e cioè intorno ai 2 cm di profondità come mostra la curva
MC-Truth, mentre, introducendo l'attenuazione il picco di segnale proviene dalla
zona di ingresso del fascio da cui arriva al rivelatore una percentuale maggiore di
fotoni, sebbene ne siano prodotti di meno.
Il confronto tra le curve con e senza la correzione per attenuazione, per cui si è consid-
erata la ROI ellittica, è mostrato in ﬁgura 4.29 e la tabella 4.6 raccoglie i nuovi valori
del ∆W50, nella quale si è aggiunto anche il risultato ottenuto considerando comp-
lessivamente gli eventi beam-on e beam-oﬀ. E' evidente che la correzione introdotta
modiﬁca in maniera signiﬁcativa l'andamento del proﬁlo della ricostruzione del MC
(MC-Reco) rendendolo più simile a quello dei dati sperimentali. Chiaramente, a
diﬀerenza di prima (ﬁgura 4.27), la maggior area della nuova ROI determina un
innalzamento del segnale delle code e di conseguenza un allargamento dei proﬁli
causato dall'aumento della componente di fondo che viene raccolta. Ciò si veriﬁ-
ca solamente per i dati sperimentali poiché nelle simulazioni tale componente non
viene presa in considerazione e anzi la diversa forma del proﬁlo (tra ROI circolare
ed ellittica) fa si che la larghezza delle curve individuata dal ﬁt sia di poco inferiore
alla precedente (circa 0,04 cm), inoltre si può notare che il proﬁlo ottenuto con la
correzione per attenuazione risulta essere leggermente più largo: il valore del ∆W50
aumenta di circa 0,04 cm (come ordine di grandezza) e pertanto la misura rimane
comunque ampiamente accettabile.
E' stato veriﬁcato che l'eﬀetto provocato dall'attenuazione sull'andamento dei
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(a) ROI circolare R = 1 cm.
(b) ROI ellittica a = 4 cm e b = 1 cm.
Figura 4.28: Eﬀetto della posizione reciproca fantoccio-rivelatore sul proﬁlo per la simu-
lazione di CATANA considerando eventi beam-on + beam-oﬀ. Le misure in
cm nelle legende indicano la diﬀerenza tra la coordinata z di inizio del rivelatore




Figura 4.29: CATANA: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, prodotta in seguito all'ir-
raggiamento di un fantoccio di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3 con protoni da 58
MeV, per l'acquisizione sperimentale (Data) e per la ricostruzione del MC con
e senza attenuazione (MC-Reco + att e MC-Reco no att), tutti e tre ottenu-
ti con una ROI ellittica con semiassi maggiore e minore, rispettivamente, di
40 e 10 mm. E' evidente come la correzione introdotta modiﬁchi l'andamen-
to delle curve relative alla simulazione rendendole più simili a quelle dei dati
sperimentali.
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Tabella 4.6: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per il caso CATANA
sia per lo stato beam-on che beam-oﬀ (e complessivo on + oﬀ) utilizzando una
ROI ellittica con semiassi maggiore e minore, rispettivamente, a = 4 cm e b =
1 cm.
Stato MC-Reco (att.) MC-Reco (no att.) Dati
beam-on 1,84 ± 0,05 1,80 ± 0,03 1,97 ± 0,05
beam-oﬀ 1,83 ± 0,04 1,79 ± 0,02 1,92 ± 0,03
on + oﬀ 1,83 ± 0,04 1,79 ± 0,02 1,93 ± 0,02
proﬁli è molto meno signiﬁcativo, ma pur sempre presente, per le ricostruzioni dei
casi CNAO dal momento che, avendo energia maggiore, il pencil penetra più in
profondità e la presenza dell'elemento verticale del porta-fantoccio è di conseguenza
meno inﬂuente.
4.5 Ulteriori analisi
4.5.1 Utilizzo dei dati beam-on
Se i risultati ottenuti per i casi CNAO hanno confermato che i dati raccolti durante
l'irraggiamento non sporcano il proﬁlo di attività ﬁnale ottenuto considerando sia
la fase beam-on che quella beam-oﬀ, quanto ricavato per il caso CATANA dimostra
inoltre che tali dati sono suﬃcienti per individuare la profondità raggiunta dai pro-
toni e quindi valutare la correttezza del trattamento eseguito. Per questo motivo
è stata fatta un'ulteriore doppia analisi per i casi CNAO considerati separando la
componente beam-on dei dati da quella raccolta in fase beam-oﬀ. Dal momento che
la fase beam-on di CATANA ha una durata di circa 120 secondi con un irraggiamen-
to continuo mentre per CNAO essa è impulsata e dura solo 26, 31 o 46 secondi a
seconda del numero di spill inviati (rispettivamente 6, 7 o 10), non è ovvio a priori
aspettarsi che tale tempo permetta di generare una statistica tale da produrre un
proﬁlo utilizzabile. E' stato trovato, invece, che anche i dati raccolti in ﬁnestra tem-
porale così ridotta sono suﬃcienti per creare la curva di distribuzione dell'attività
indotta dal fascio, e nonostante, chiaramente, siano molto più marcate le ﬂuttuazioni
è comunque possibile misurare il ∆W50, fa eccezione il caso CNAO Cavità per cui
la parte distale del proﬁlo è troppo perturbata e il ﬁt non riesce a convergere ma la
ﬁgura 4.30 mostra qualitativamente che l'accordo tra dati sperimentali e simulazione
MC è più che buono. La tabella 4.7 riassume tutti i risultati ottenuti dalle analisi
eseguite per i casi considerati.
4.5.2 Riduzione del tempo di acquisizione beam-oﬀ
Per quanto appena presentato, è suﬃciente molto meno di un minuto di irraggia-
mento per generare una statistica tale da produrre un proﬁlo analizzabile e quindi ci
si è posti come ultimo interrogativo quanto si possa ridurre il tempo di acquisizione
nella fase beam-oﬀ avendo comunque una quantità utilizzabile di dati. La possibilità
di far durare di meno il monitoraggio ha importanti conseguenze poiché ciò signiﬁca
ridurre il tempo di occupazione della stanza di trattamento.
Per questa analisi ci si è limitati ai casi CNAO 92,3 e CNAO Cavità in modo da
poter confrontare i risultati per un fantoccio omogeneo con quelli per uno modiﬁcato
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Tabella 4.7: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per tutti i casi esaminati
e per i diversi stati di acquisizione (beam-on/beam-oﬀ) considerati.
Caso Stato MC-Truth MC-Reco Dati
CATANA
on 1,94 ± 0,07 1,80 ± 0,03 1,97 ± 0,05
oﬀ 1,93 ± 0,07 1,79 ± 0,02 1,92 ± 0,03
on + oﬀ 1,94 ± 0,04 1,79 ± 0,02 1,93 ± 0,02
CNAO 92,3
on 5,05 ± 0,02 4,91 ± 0,05 4,94 ± 0,05
oﬀ 4,93 ± 0,01 4,89 ± 0,03 5,03 ± 0,03
on + oﬀ 4,93 ± 0,01 4,89 ± 0,03 5,03 ± 0,03
CNAO 2 Spots I
96 MeV
on 5,40 ± 0,01 5,38 ± 0,03 5,31 ± 0,05
oﬀ 5,35 ± 0,01 5,32 ± 0,03 5,39 ± 0,04
on + oﬀ 5,36 ± 0,01 5,32 ± 0,03 5,39 ± 0,04
CNAO 2 Spots I
98,32 MeV
on 5,67 ± 0,03 5,52 ± 0,05 5,72 ± 0,07
oﬀ 5,63 ± 0,01 5,54 ± 0,03 5,70 ± 0,04
on + oﬀ 5,63 ± 0,01 5,55 ± 0,03 5,69 ± 0,04
CNAO Cavità
on il ﬁt non converge, si veda la ﬁgura 4.30
oﬀ 5,91 ± 0,01 5,92 ± 0,02 5,99 ± 0,04
on + oﬀ 5,91 ± 0,01 5,92 ± 0,02 5,99 ± 0,04
CNAO 97,5
on 5,61 ± 0,05 5,53 ± 0,02 5,41 ± 0,06
oﬀ 5,54 ± 0,01 5,51 ± 0,02 5,54 ± 0,04
on + oﬀ 5,55 ± 0,01 5,51 ± 0,02 5,55 ± 0,03
CNAO 2 Spots II
96 MeV
on 5,45 ± 0,01 5,43 ± 0,02 5,31 ± 0,04
oﬀ 5,37 ± 0,01 5,40 ± 0,03 5,41 ± 0,04
on + oﬀ 5,39 ± 0,01 5,40 ± 0,02 5,42 ± 0,04
CNAO 2 Spots II
98,32 MeV
on 5,65 ± 0,03 5,52 ± 0,04 5,52 ± 0,08
oﬀ 5,64 ± 0,01 5,55 ± 0,02 5,65 ± 0,04
on + oﬀ 5,62 ± 0,01 5,54 ± 0,02 5,65 ± 0,04
CNAO Eterogeneo
on 7,59 ± 0,08 7,57 ± 0,04 7,51 ± 0,06
oﬀ 7,51 ± 0,09 7,50 ± 0,02 7,64 ± 0,04
on + oﬀ 7,59 ± 0,09 7,49 ± 0,02 7,70 ± 0,04
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Figura 4.30: CNAO Cavità: confronto tra i proﬁli in z dell'attività, per l'acquisizione reale
(Data) e per la ricostruzione del MC (MC-Reco), considerando solamente i
dati beam-on (raccolti durante l'irraggiamento), entrambi ottenuti con una
ROI ellittica con semiassi maggiore e minore, rispettivamente, di 12 e 3 mm.
Le linee segmentate indicano gli istogrammi 1D delle posizioni di annichilazione
direttamente registrate dalla simulazione (MC-Truth) considerando sia l'intero
fantoccio (linea verde) che solo la regione cilindrica in corrispondenza della
cavità (linea rossa).
sottoposto alle stesse condizioni di irraggiamento e quindi stabilire se è sempre pos-
sibile valutare le alterazioni presenti all'interno del bersaglio.
Prima di analizzare i dati sperimentali si è lavorato sulla ricostruzione della simu-
lazione MC: si sono considerate solamente le annichilazioni (e i relativi fotoni emessi)
avvenute all'interno di un preciso intervallo temporale della fase beam-oﬀ riducen-
done progressivamente la durata dai circa 20 minuti iniziali ﬁno a 5 minuti. Dal
momento che i valori del ∆W50 trovati mostrano che al diminuire della ﬁnestra tem-
porale considerata si ottiene un incremento della misura di entità trascurabile (con
errori di fatto costanti per il MC-Truth e variabili per il MC-Reco ma comunque ac-
cettabili), e che quindi i risultati si possono considerare di fatto inalterati, si è deciso
di ridurre ulteriormente l'intervallo di tempo prendendo esclusivamente gli eventi
generati nei primi 2 minuti della fase beam-oﬀ. Le immagini di ﬁgura 4.31 mostrano
i proﬁli trovati e vanno paragonate, rispettivamente, con le ﬁgure 4.9b e 4.19. La
tabella 4.8 raccoglie tutti i risultati ricavati e ancora una volta è evidente che la sta-
tistica generata è tale da produrre un proﬁlo che permette di valutare la correttezza
del trattamento eseguito nonostante si sia ridotto il tempo di acquisizione a soli 2
minuti.
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(a) CNAO 92,3. La linea segmentata rossa indica l'istogramma 1D delle posizioni di annichilazione
direttamente registrate dalla simulazione (MC-Truth).
(b) CNAO Cavità. Le linee segmentate indicano gli istogrammi 1D delle posizioni di annichilazione
direttamente registrate dalla simulazione (MC-Truth) considerando sia l'intero fantoccio (linea
verde) che solo la regione cilindrica in corrispondenza della cavità (linea rossa).
Figura 4.31: Confronto tra i proﬁli in z dell'attività, per l'acquisizione reale (Data) e per
la ricostruzione del MC (MC-Reco), considerando solamente i dati raccolti
nei primi 2 minuti della fase beam-oﬀ. Tali immagini vanno paragonate,
rispettivamente, con le ﬁgure 4.9b a pagina 53 e 4.19 a pagina 62.
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Tabella 4.8: Valori del ∆W50 (in cm) dei proﬁli ricostruiti e del MC per i casi CNAO 92,3 e
CNAO Cavità considerando intervalli di beam-oﬀ progressivamente più piccoli.
Inizialmente solo nella simulazione passando dai 20 minuti iniziali a 5 minuti,
e poi considerando anche i dati sperimentali per una ﬁnestra temporale di solo
2 minuti.
Caso Tempo (min) MC-Truth MC-Reco Dati
CNAO 92,3
20 4,93 ± 0,01 4,89 ± 0,03 
15 4,94 ± 0,01 4,89 ± 0,03 
10 4,95 ± 0,01 4,91 ± 0,03 
5 4,98 ± 0,01 4,93 ± 0,04 
2 4,99 ± 0,01 4,95 ± 0,05 5,00 ± 0,08
CNAO Cavità
20 5,91 ± 0,01 5,92 ± 0,02 
15 5,92 ± 0,01 5,92 ± 0,02 
10 5,94 ± 0,01 5,94 ± 0,02 
5 5,96 ± 0,01 5,97 ± 0,03 
2 6,01 ± 0,01 6,01 ± 0,03 6,03 ± 0,07
Capitolo 5
Discussione ﬁnale e conclusione
I risultati presentati nel capitolo precedente confermano sicuramente la capacità
del sistema PET costruito di misurare con estrema precisione la distribuzione di
attività indotta all'interno di un mezzo da un irraggiamento esterno di protoni (di
conseguenza vengo validate tutte le procedure di messa a punto eseguite), ma anche
la correttezza del programma creato per analizzare le simulazioni Monte Carlo e
poter in questo modo valutare la bontà di quanto registrato durante le acquisizioni
sperimentali.
5.1 Dipendenza ∆W50Energia
Il primo controllo che è stato fatto con i dati a disposizione riguarda l'esistenza di una
particolare dipendenza tra l'energia del fascio entrante e il valore del ∆W50 del proﬁlo
ottenuto a parità di composizione del fantoccio irraggiato. A tal ﬁne sono stati presi
in considerazione quindi i casi CNAO avente come bersaglio il fantoccio omogeneo
di PMMA di 5 x 5 x 7 mm3, sezione 4.2, in particolare si sono utilizzati i valori del
∆W50 ricavati considerando sia la fase beam-on che quella beam-oﬀ. La ﬁgura 5.1
mostra un andamento sostanzialmente lineare tra le due grandezze sia per i dati
sperimentali che per quelli ricostruiti dalla simulazione e per ogni caso si registra che
il primo valore è superiore al secondo, ciò è dovuto alla presenza di code più alte nei
proﬁli che determinano una maggiore larghezza della zona attivata individuata dal
ﬁt. Sebbene il sistema PET non possa misurare la profondità a cui si trova il picco di
Bragg è comunque possibile correlare la sua posizione con il valore del ∆W50 e quindi
è possibile valutare l'andamento del range dei protoni in funzione della loro energia
che si ricorda essere, con buona approssimazione, di tipo quadratico, sezione 2.1.2 a
pagina 17 e ﬁgura 2.4b. Da misure eﬀettuate sulle informazioni delle simulazioni MC
è emerso che la distanza tra la posizione del picco di Bragg e la caduta distale del
proﬁlo di attività, per i casi presi in considerazione, è costante e vale circa 0,7 cm.
Pertanto si ottiene che, a meno di uno shift verticale dei punti, la dipendenza lineare
mostrata in ﬁgura 5.1 vale anche tra range ed energia, questo comportamento è in
prima approssimazione corretto poiché il ristretto intervallo di energia considerato
(inferiore ai 10 MeV) non permette di individuare il reale andamento quadratico tra
le due grandezze. Anche inserendo il dato CATANA, relativo a 58 MeV, il gap tra
le energie (più di 30 MeV) è tale da considerare il ﬁt come se ci fossero solo due
punti e quindi si riprodurrebbe una dipendenza lineare: è stato infatti veriﬁcato che




Figura 5.1: Valore del ∆W50 in funzione dell'energia dei protoni per un bersaglio omogeneo
di PMMA di di 5 x 5 x 7 mm3. In particolare si sono utilizzati i valori ottenuti
considerando sia la fase beam-on che quella beam-oﬀ riportati in tabella 4.7 a
pagina 75 (si ricorda che per le incertezze si considera la somma in quadratura
degli errori forniti dal ﬁt per i due parametri µ che determinano il ∆W50).
Per future prese dati, potrebbe essere interessante eﬀettuare molteplici acquisizioni
con diﬀerenti energie in modo da ottenere un campionamento più ﬁtto di un più
ampio intervallo energetico e poter quindi ricostruire l'andamento quadratico tra
range dei protoni ed energia.
5.2 Errori
Per tutti i casi esaminati i valori del ∆W50 ottenuti tramite la ricostruzione dei
dati, sia sperimentali che simulati, si discostano dalla profondità della relativa dis-
tribuzione diretta del MC (MC-Truth) soltanto per distanze dell'ordine del mil-
limetro.
Si è consapevoli che la procedura più corretta per assegnare un errore alla misura del
∆W50 sarebbe quella di eseguire un certo numero di volte (per esempio 10) l'intera
sequenza delle operazioni che hanno prodotto il risultato. Il problema è che se da
un lato le simulazioni MC sono facilmente ripetibili con tempi relativamente brevi
avendo suﬃciente potenza di calcolo, ciò non è di fatto praticabile per le acquisizioni
sperimentali dal momento che le strutture presso cui si eseguono gli irraggiamenti
sono rese disponibili solamente per un numero ristretto di ore lontano dai tratta-
menti clinici. Se si volessero eﬀettuare più prese dati per una certa conﬁgurazione
sperimentale, ognuna richiederebbe un tempo ben superiore alla durata eﬀettiva del-
l'acquisizione (che come dimostrato potrebbe essere anche solo di 2 minuti) poiché
per riprodurre eﬀettivamente ogni volta le stesse condizioni iniziali sarebbe necessario
usare sempre lo stesso fantoccio e lasciar decadere tutti gli isotopi prodotti dall'ir-
raggiamento: tenendo conto del fatto che il 11C ha un τ = 1731 s, ciò si tradurrebbe
nel lasciare a riposo il sistema per più di un'ora almeno. Di conseguenza è sta-
to necessario trovare un altro modo di assegnare un'incertezza alla singola misura.
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Figura 5.2: Schematizzazione dei diversi volumi coinvolti da un irraggiamento. I margi-
ni di sicurezza fra le singole zone sono accuratamente stabiliti in fase di
programmazione del piano di trattamento da eﬀettuare.
Come spiegato in precedenza, sezione 3.8.4 a pagina 42, essa proviene dalla somma in
quadratura degli errori forniti dal ﬁt per i due parametri µ che determinano il ∆W50.
E' stata considerata, successivamente, anche l'opzione di fornire il valore ottenuto
sostituendo alla somma in quadratura gli errori su µ con le relative σ (equazione 3.4
a pagina 42), in questo modo si ottiene un aumento di un ordine di grandezza circa
dell'incertezza: da 0,01 a 0,1 cm. Tuttavia anche una tale precisione è del tutto
accettabile dal momento che nella pratica clinica, al momento di programmare un
piano di trattamento, si utilizza uno speciﬁco protocollo sulla scelta del volume da ir-
raggiare (esiste una determinata gerarchia dei volumi coinvolti da un irraggiamento,
ﬁgura 5.2) e i margini di sicurezza considerati tra la regione malata e gli organi sani
a rischio (OAR) sono molto maggiori dell'incertezza indicata. Un ulteriore possibile
valore da fornire come incertezza proviene dall'intervallo considerato per il ﬁt infatti,
sebbene lo schema generale del programma C++ di analisi scritto ha il vantaggio
di essere facilmente portabile, infatti pochi cambiamenti nel codice sono suﬃcienti
per adattarlo a simulazioni diverse, la parte a cui bisogna prestare più attenzione
è sicuramente quella che riguarda il ﬁt dei proﬁli di attività e richiede degli input
dell'utente. Ogni presa dati prevede diﬀerenti condizioni di irraggiamento (sia di en-
ergia del fascio che del bersaglio considerato) e quindi è caratterizzata da una diversa
profondità raggiunta dai pencil, pertanto, caso per caso, il range di interesse del ﬁt
deve essere scelto in maniera opportuna per far convergere l'algoritmo di calcolo: per
come è stato impostato il programma, infatti, i parametri della funzione considerata
vengono inizializzati in maniera automatica ma i punti di inizio e di ﬁne del ﬁt devono
essere impostati manualmente. Quanto detto in precedenza in relazione all'errore su
µ (dell'ordine di 0,01 cm) dimostra che se c'è convergenza allora essa è molto pre-
cisa, anche se in alcuni casi i proﬁli presentano nella parte distale e/o prossimale dei
picchi che possono rendere altamente instabile il ﬁt. Ciò che è stato fatto quindi è
variare diverse volte l'intervallo in questione e assegnare come incertezza del ∆W50
la diﬀerenza tra il valore massimo e il valore minimo trovati, nuovamente si è preso
come esempio il proﬁlo dei dati sperimentali del caso CNAO 97,5. L'errore trovato
con questo metodo è di 0,02 cm, che è confrontabile con quello già fornito.
E' bene precisare che tutto ciò permette di fornire esclusivamente una stima
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dell'errore statistico da attribuire alla misura del ∆W50 ma non è in grado di valutare
l'errore sistematico che dipende da ogni singolo passo compiuto durante l'analisi
(dalla calibrazione del rivelatore al programma C++ scritto passando per l'algoritmo
di ricostruzione).
Anche per quel che riguarda l'incertezza da attribuire ai valori medi di grigio dei
singoli punti che formano i proﬁli di attività risulterebbe corretta la procedura di
eﬀettuare più acquisizioni con le stesse condizioni iniziali, tuttavia valgono le stesse
considerazioni fatte già per il ∆W50: è un'operazione fattibile per le simulazioni MC
(per le curve MC-Truth l'errore statistico viene direttamente fornito dal program-
ma ed è stato riportato in tutti i proﬁli presentati) ma non per gli irraggiamenti
sperimentali.
5.3 Capacità di risoluzione elementare
5.3.1 Studio temporale del proﬁlo
Le analisi eseguite sui casi CNAO aventi come bersaglio fantocci non omogenei hanno
dimostrato che il sistema è in grado di rivelare eventuali alterazioni presenti all'in-
terno di essi, a questo punto si è voluto indagare ulteriormente sulla possibilità di
distinguere i diversi materiali che compongono l'oggetto irraggiato e quindi poter
fornire maggiori informazione oltre al dato del ∆W50. Si è pertanto analizzato più
in dettaglio il caso CNAO Eterogeneo, si ricorda che il fantoccio eterogeneo (ﬁgu-
ra 3.5c a pagina 31), di dimensioni 5 x 5 x 9 cm3, è costituito da una successione di
5 strati con 3 diﬀerenti materiali: 2 cm di acqua solida, 1 cm di materiale polmone-
equivalente (LUNG), 1 cm di acqua solida, 2 cm di LUNG e 3 cm di PMMA. Le
diverse altezze delle sezioni del proﬁlo indicano qualitativamente come vari la den-
sità all'interno del mezzo ma non permettono di fare alcuna aﬀermazione sulla loro
composizione chimica, per fare ciò è necessario eseguire uno studio temporale dei
dati sperimentali. In particolare, con questa analisi, si vuole valutare la diﬀerenza
nella composizione chimica, relativamente all'ossigeno e al carbonio, tra acqua solida
e PMMA.
Dalla simulazione MC si è visto che l'istante temporale per cui si ha l'inversione
del numero di eventi tra ossigeno e carbonio è circa 4 minuti dopo la ﬁne della fase
beam-on (durata 26 secondi). Sono state considerate quindi due diverse porzioni
dei dati registrati durante la fase beam-oﬀ: i primi 2 minuti dopo lo spegnimento
del fascio e l'intervallo di 12 minuti compreso tra gli 8 minuti dopo la conclusione
dell'irraggiamento e la ﬁne dell'acquisizione (durata 20 minuti). La scelta di due
diverse durate delle ﬁnestre temporali è legata al fatto che per avere una statistica
comparabile è necessario considerare un tempo maggiore per intervalli più distanti
dall'istante di spegnimento del fascio. Ciò che ci si aspetta è una diversa variazione
nel tempo del livello di segnale corrispondente alle zone di materiale diverso. PM-
MA e acqua solida, infatti, diﬀeriscono per le percentuali di ossigeno e carbonio che li
compongono: rispettivamente, 31,96% e 59,98% il primo, 19,97% e 67,23% il secon-
do e di conseguenza, poiché 15O e 11C hanno tempi di decadimento molto diversi (3
minuti circa il primo contro i quasi 30 minuti del secondo), il segnale prodotto dalle
parti di PMMA, più ricco di ossigeno, deve risultare maggiore di quello proveniente
dagli strati di acqua solida se si considerano brevi periodi di tempo immediatamente
successivi alla ﬁne dell'irraggiamento mentre si dovrebbe osservare una tendenza in-
versa se si registrano eventi generati in intervalli temporali distanti dalla ﬁne della
fase beam-on.
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Figura 5.3: CNAO Eterogeneo: confronto tra i proﬁli in z dell'attività per l'acquisizione
sperimentale (Data) considerando due diverse ﬁnestre temporali della fase
beam-oﬀ: i primi 2 minuti dopo lo spegnimento del fascio e l'intervallo di 12
minuti compreso tra gli 8 minuti dopo la conclusione dell'irraggiamento e la
ﬁne dell'acquisizione (durata 20 minuti). E' evidente un'inversione del segnale
tra le porzioni di fantoccio di acqua solida e quella di PMMA, ciò indica un
maggior contenuto di carbonio rispetto all'ossigeno poiché il 11C ha un tempo
di decadimento più grande del 15O (circa 30 minuti il primo contro i quasi 3
minuti del secondo) e il suo contributo diventa pertanto più signiﬁcativo sul
lungo periodo.
Il confronto tra i proﬁli ottenuti utilizzando i dati corrispondenti ai due diversi in-
tervalli di tempo sono riportati in ﬁgura 5.3 e si osserva, coerentemente a quanto
previsto, un netto cambiamento del livello di segnale tra le porzioni di fantoccio di
acqua solida e quella di PMMA: nei primi 2 minuti di acquisizione beam-oﬀ (linea
blu) prevale il segnale della zona distale del fantoccio (PMMA) rispetto a quella cen-
trale e prossimale (acqua solida) mentre queste due regioni mostrano un valor medio
di grigio maggiore della prima, o almeno paragonabile ad essa, tra gli 8 e i 20 minuti
dopo aver spento il fascio (linea rossa). In questo caso non è stato necessario normal-
izzare ad area unitaria le due curve poiché la statistica considerata è direttamente
confrontabile.
Essere in grado di valutare il livello di ossigenazione di una determinata zona può
rappresentare un importante indicatore dello stato di avanzamento raggiunto da un
tumore e da come esso risponderà alla terapia. E' stato appurato, infatti, che il livello
medio di ossigeno nelle masse tumorali è inferiore al 2% (con valori compresi tra 0, 3%
e 4, 2% a seconda del tipo di tumore), ben al di sotto del valore minimo riscontrabile
nei tessuti sani (∼ 5%), e che pertanto esse persistono in uno stato di profonda
ipossia. Studi recenti hanno dimostrato che una tale condizione rende le cellule
notevolmente più resistenti sia alla radioterapia che alla chemioterapia standard, e
quindi rappresenta uno dei più importanti fattori che possono compromettere il buon
esito di un trattamento oncologico [43].
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Figura 5.4: Confronto tra i proﬁli in z dell'attività delle ricostruzioni del MC (MC-Reco) per
la simulazione del caso CNAO Eterogeneo (linea verde) e quella che riproduce
le stesse condizioni di irraggiamento (5 ∗ 109 protoni da 92,3 MeV suddivisi in
6 spill per una durata della fase beam-on di 26 secondi) ma sostituendo nel
fantoccio gli strati di acqua solida con PMMA (linea nera), si ottiene in questo
modo la successione: 2 cm di PMMA, 1 cm di LUNG, 1 cm di PMMA, 2 cm di
LUNG e 3 cm di PMMA. Si considerano sia i dati beam-on che quelli beam-oﬀ.
La maggiore densità del PMMA rispetto all'acqua solida (1,19 [g/cm3] il primo
e 1,05 [g/cm3] la seconda) causa una riduzione del ∆W50 e un aumento del
livello di segnale proveniente dalle zone prossimale e intermedia del fantoccio.
5.3.2 Sostituzione di materiale
Per capire ulteriormente come le variazioni di composizione chimica inﬂuiscano sul
proﬁlo di attività, in particolare sul valore del ∆W50, è stata eseguita un'altra simu-
lazione con le stesse condizioni del fascio considerate per il caso CNAO Eterogeneo
(5∗109 protoni da 92,3 MeV suddivisi in 6 spill per una durata della fase beam-on di
26 secondi) ma sostituendo nel fantoccio bersaglio gli strati di acqua solida con PM-
MA e ottenendo in questo modo la successione: 2 cm di PMMA, 1 cm di materiale
polmone-equivalente (LUNG), 1 cm di PMMA, 2 cm di LUNG e 3 cm di PMMA.
Confrontando il proﬁlo di attività ottenuto da questa simulazione con quello del caso
CNAO Eterogeneo, il risultato atteso è una diﬀerente profondità raggiunta dal pen-
cil, e quindi un diverso valore del ∆W50, a causa della maggior densità del PMMA
rispetto all'acqua solida (1,19 [g/cm3] il primo e 1,05 [g/cm3] la seconda). Per lo
stesso motivo si ci attende una variazione del livello di segnale corrispondente alle
zone modiﬁcate (quella prossimale e quella intermedia) dal momento che una mag-
giore densità determina un più alto numero di eventi prodotti.
La ﬁgura 5.4 mostra i proﬁli ottenuti dalle due simulazioni (MC-Reco) considerando
sia la fase beam-on che quella beam-oﬀ. Sono evidenti entrambi gli aspetti appena de-
scritti: la presenza di PMMA (linea nera) al posto di acqua solida (linea verde) causa
una riduzione del ∆W50 e determina un maggior livello di segnale in corrispondenza
delle sezioni prossimale ed intermedia del fantoccio che è, in questo caso, corretta-
mente dello stesso ordine di grandezza di quello della parte distale essendo costituite
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dallo stesso materiale. In particolare il nuovo valore del ∆W50 è 7, 14 ± 0, 02 a dif-
ferenza di quello trovato in precedenza, 7, 49± 0, 02 (tabella 4.4 a pagina 65). Se si
confronta il risultato di quest'ultima simulazione con quello relativo al caso CNAO
92,3, 4,89 ± 0,03, che prevedeva un irraggiamento di un fantoccio omogeneo di PM-
MA con protoni della stessa energia, si può stimare che 3 cm di LUNG producono
lo stesso eﬀetto di circa 0,8 cm di PMMA.
5.4 Conclusione
Quanto ottenuto dalle analisi svolte dimostra le elevate prestazioni del sistema PET
sviluppato: l'accordo tra la larghezza dei proﬁli di attività tra dati sperimentali e
simulazioni MC avviene con precisioni dell'ordine di 1 mm ed è pertanto da ritenersi
pienamente soddisfacente. E' stato dimostrato che la forma della ROI utilizzata per
la creazione del proﬁlo non produce cambiamenti signiﬁcativi del valore del ∆W50
e quindi non esiste una scelta preferibile sebbene una maggiore superﬁcie consenta
di includere una più alta statistica e renda la curva meno sensibile alla posizione
geometrica occupata dal bersaglio rispetto al rivelatore. Le prese dati con fantoc-
ci omogenei hanno permesso di individuare correttamente la dipendenza attesa tra
la profondità raggiunta dal pencil e l'energia dei protoni mentre gli irraggiamenti
su fantocci non omogenei hanno reso possibile esaminare la capacità del sistema di
rivelare eventuali disomogeneità e/o alterazioni presenti all'interno del bersaglio. E'
stato, infatti, individuata in modo netto sia la presenza di una piccola cavità d'aria
cilindrica (nonostante il fascio non fosse perfettamente centrato su di essa) che la
successione di materiali con diversa densità che compongono uno dei fantoccio, in
entrambi i casi sono state valutate correttamente le dimensioni degli elementi pre-
senti. Una veriﬁca molto importante riguarda il fatto che, oltre ad essere in grado di
acquisire eventi durante l'irraggiamento (fase beam-on), le informazioni così raccolte
non solo non peggiorano i proﬁli ottenuti se si considerano i dati complessivi delle due
fasi (on + oﬀ) ma anzi sono ugualmente valide ed utilizzabili al pari di quelle regis-
trate dopo lo spegnimento del fascio (fase beam-oﬀ). Un ulteriore aspetto mostrato
dalle analisi è la possibilità di ridurre in maniera signiﬁcativa il tempo di acquisizione
beam-oﬀ passando dagli oltre 10 minuti (ﬁno a 20 minuti per alcuni casi esaminati)
a soli 2 minuti, ottenendo un'immagine della stessa qualità che permette ugualmente
di stabilire la profondità raggiunta dal pencil e quindi la correttezza del trattamento
eseguito. Inﬁne, uno studio dell'evoluzione temporale del proﬁlo di attività relati-
vo al fantoccio eterogeneo ha permesso di evidenziare una diﬀerente composizione
chimica dei materiali utilizzati, in particolare è possibile stabilire qualitativamente
in quale materiale è presente una maggiore concentrazione di ossigeno piuttosto che
di carbonio.
I passi successivi del progetto RDH prevedono la deﬁnizione di un protocollo di
analisi nel caso venga eseguito un reale piano di trattamento, sostituendo quindi
il pencil monocromatico con una successione di pencil modulati in energia, e con-
testualmente lo sviluppo di un sistema PET di dimensioni maggiori aumentando il
numero dei moduli di ciascuna testa, dai 4 attuali a 9.
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